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This paper discusses the development of a calibratable and regeneratable microfluidic 
analysis system for point-of-care diagnostics of bacterial diseases with CRP 
(C-reactive protein). Serious inflammations cause the concentration of CRP in 
human’s blood to increase by the factor of 100 or more. This can be qualified by the 
developed analysis system. 
The detection of the protein can be achieved by using a mass sensitive quartz sensor. 
Immobilized CRP-specific antibody-fragments act as catching molecules on its 
surface. 
For analysing a serum-sample the sensor was integrated into a microfluidic system 
made of PDMS (polydimethylsiloxane). 
An additional component of the analysis system is the affinity chromatographic cell 
filled with beads which are used for cleaning the analyte from other serum proteins 
and thus concentrated for detection. 
The implementation of these analysis systems was developed in modular manner by 
controlling the test-solution with electromagnetic valves. Both the sensor and the 
affinity chromatographic cell were characterized and tested for application in 
microfluidic analysis system. All components had to be examinated due to their 
interactions with the used biomolecules. 
Afterwards the obtained results were utilized for realising a lab-on-chip-system. 
Active pH-sensitive hydrogel valves, also consisting of PDMS, were introduced for 
the regulation of the test-solution flow within the system. Therefore they fit into the 
rest of the whole analysing lab-on-chip concept. 
Before integration the hydrogel actors were tested for its use in the analysis system. 
The lab-on-chip-system described in this paper offers the opportunity to detect critical 






Die vorliegende Arbeit beschäftigt sich mit der Entwicklung eines kalibrier- und 
regenerierbaren, mikrofluidischen Analysesystems zur Point-of-Care-Diagnostik 
bakterieller Erkrankungen mithilfe des Serumproteins CRP (C-reaktives Protein). 
Die Konzentration von CRP im Blut eines Patienten steigt bei einer kritischen 
Entzündungsreaktion auf mindestens den 100-fachen Wert an und kann somit durch 
das hier entwickelte Analysesystem qualitativ bestimmt werden. 
Für die Detektion des Proteins wird ein massensensitiver Quarzsensor verwendet, an 
dessen Oberfläche CRP-spezifische Antikörperfragmente als Fängermoleküle 
immobilisiert werden. Für die Untersuchung einer Serumprobe wurde der Sensor in 
ein mikrofluidisches System aus dem Polymer PDMS (Polydimethylsiloxan) 
integriert. 
Ein weiterer Bestandteil des Analysesystems ist eine mit Beads gefüllte 
Affinitätschromatographiezelle, in der der nachzuweisende Analyt von anderen 
Serumproteinen gereinigt und für den Nachweis angereichert werden kann. 
Die Umsetzung des Analysesystems erfolgte zunächst in modularer Weise, indem für 
die Steuerung der Probelösung aktive elektromagnetische Ventile Verwendung fanden.  
Sowohl Sensor- als auch Affinitätschromatographiezelle wurden dabei charakterisiert 
und für ihren Einsatz in einem mikrofluidischen Analysesystem getestet. Die 
Komponenten mussten hierzu insbesondere auf ihre Wechselwirkungen mit den 
verwendeten Biomolekülen untersucht werden. 
Anschließend konnte aus den daraus gewonnenen Ergebnissen ein Lab-on-Chip-
System realisiert werden. 
Für die Steuerung der Probelösung innerhalb dieses Systems kamen aktive 
pH-sensitive Hydrogel-Ventile zum Einsatz, die ebenso aus PDMS hergestellt und 
somit in das mikrofluidische Gesamtsystem integriert werden konnten.  
Die Hydrogel-Aktoren wurden dabei zuvor für ihren Einsatz in dem Analysesystem 
getestet. 
Mithilfe des in dieser Arbeit entwickelten Lab-on-Chip-Sytems ist die Möglichkeit 
gegeben, kritische CRP-Konzentrationen zu detektieren und somit entzündliche 
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Bei der Diagnostik bakterieller Entzündungen und Infektionskrankheiten besteht ein 
großes Interesse an Point-of-Care-Detektionsmethoden. Anstelle der standardmäßig 
durchgeführten Bestimmung der Blutkörperchen-Senkungsgeschwindigkeit kann das 
C-reaktive Protein (CRP) als unspezifischer Entzündungsparameter herangezogen 
werden. CRP ist ein Serumprotein der akuten Phase, dessen Konzentration bei 
entzündlichen Erkrankungen wie Meningitis oder auch Atemwegsinfektionen stark 
ansteigt. Die Diagnose von CRP erfolgt bisher meist durch Untersuchung von 
Blutproben in speziellen Laboratorien. Eine zeitnahe Bestimmung „vor Ort“ - z. B. in 
einer Arztpraxis - durch ein kalibrierbares und wieder verwendbares Analysesystem ist 
deshalb von großem Interesse. 
Die Anforderungen an ein solches System liegen sowohl in einer einfachen 
Bedienbarkeit als auch in einer möglichst kompakten Bauweise. Nur so ist ein 
patientennaher Einsatz (z.B. an einem Krankenbett) gewährleistet. Das 
Analyseergebnis soll dabei unter Verwendung eines nur geringen Probevolumens 
schnell vorliegen. In Kombination mit den hohen medizinischen Anforderungen an 
Zuverlässigkeit und Reproduzierbarkeit der Ergebnisse darf die Forderung nach einem 
günstigen Anschaffungspreis dennoch nicht ignoriert werden – denn nur dadurch kann 
das Analysesystem auch Einzug in die Arztpraxis finden. 
Für die Umsetzung der aufgeführten Anforderungen bieten sich mikrofluidische 
Analysesysteme an. Nach den großen Erfolgen im Bereich der Mikroelektronik wurde 
in den letzten Jahren auch die Integration mikrofluidischer Komponenten 
vorangetrieben. Diese Bemühungen sind unter den Begriffen μTAS (micro total 
analysis system) bzw. Lab-on-Chip zusammengefasst. Dabei können Medientransport, 
Separation und Analytdetektion gemeinsam auf einem Chip realisiert werden. 
Grundlage für diese Dissertation stellte das Teilprojekt D2: „Mikrochips für die 
Proteinanalytik und –diagnostik“ des von der Deutschen Forschungsgemeinschaft 
geförderten Sonderforschungsbereiches 578: „Integration gen- und 
verfahrenstechnischer Methoden zur Entwicklung biotechnologischer Prozesse – Vom 
Gen zum Produkt“ dar. Die Bearbeitung erfolgte durch das Institut für Mikrotechnik 
(IMT) und das Institut für Biochemie und Biotechnologie (DBT) der Technischen 




Im Rahmen dieses Projektes bestand die Aufgabe, ein mikrofliuidisches 
Analysesystem zum Nachweis von CRP auf Basis eines Immunosensors zu 
entwickeln. Innerhalb dieser Arbeit wurde für diese Anwendung ein massensensitiver 
Quarzresonator gewählt, bei dem durch Änderung seiner Resonanzfrequenz direkt auf 
das Vorhandensein eines Analyten (z. B. CRP) in einer Lösung geschlossen werden 
kann. Für die Durchführung von Messungen bei Durchfluss einer Serumprobe musste 
der Sensor zunächst in eine mikrofluidische Sensorzelle integriert werden. Um die 
Serumproteine an die Oberfläche des Quarzresonators zu binden, wurden als 
Fängermoleküle CRP-spezifische Antikörperfragmente generiert und mittels 
gentechnischer Methoden stabilitätsoptimiert. Eine anschließende Elution der Proteine 
ermöglicht Vielfachmessungen auf einem Sensor bzw. eine Kalibrierung mit einer 
Standardprobe vor jedem Messzyklus. Zur Verhinderung von unspezifischen 
Bindungen beim Nachweis des CRP wurde eine mikrofluidische 
Affinitätschromatographiezelle hergestellt, die dem Sensor vorgelagert werden kann, 
um das zu diagnostizierende Protein zunächst ebenfalls mit stabilitätsoptimierten 
Antikörperfragmenten spezifisch anzureichern. Die Steuerung der Probe-, Elution- und 
verwendeten Pufferlösungen konnte zudem durch aktive Ventile mit einem Hydrogel-
Aktor verwirklicht werden. 
Alle Komponenten des mikrofluidischen Analysesystems wurden zunächst als 
Einzelsysteme hergestellt, charakterisiert oder für Messungen verwendet. Ebenfalls 
erfolgte die Kombination von Sensorzelle und Affinitätschromatographiezelle in 
modularer Weise. Mit den daraus gewonnenen Erkenntnissen wurden anschließend 
alle Elemente zu einem Lab-on-Chip-System integriert. 
Innerhalb des Teilprojektes D2 wurde die Entwicklung der mikrofluidischen Systeme 
und deren anschließende Erprobung am IMT durchgeführt, während die Generierung 
der stabilitätsoptimierten Antikörperfragmente am DBT erfolgte. 
In Kapitel 2 dieser Arbeit werden zunächst die theoretischen Grundlagen der 
mikrofluidischen Proteinanalytik zusammengefasst. Dabei werden neben 
mikrofluidischen Grundlagen auch die Materialien und Herstellungsverfahren 
präsentiert sowie grundlegende Einblicke in die Immunosensorik gegeben. 
Anschließend werden die einzelnen Komponenten des Lab-on-Chip-Systems 
bezüglich ihrer Funktionsweisen und ihrer Einsatzmöglichkeiten in mikrofluidischen 
Systemen vorgestellt. Da die Realisierung einer Sensorzelle auf Basis eines 
Quarzresonators den größten Teil dieser Arbeit ausmachte, wird hier auch bei der 




In Kapitel 3 wird die Realisierung des mikrofluidischen Analysesystems beschrieben. 
Es folgt zunächst die Vorstellung der verwendeten Fertigungstechnologien und darauf 
die Umsetzung der verschiedenen mikrofluidischen Systeme. 
Abschließend sind die Ergebnisse dieser Arbeit in Kapitel 4 noch einmal 
zusammengefasst.
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0
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2 Grundlagen der mikrofluidischen Proteinanalytik 
Die Entwicklung von mikrofluidischen Komponenten zur Detektion, Aufreinigung 
und Steuerung von Proteinproben stellt durch die Verknüpfung mikrotechnologischer 
und biologischer Techniken eine große interdisziplinäre Herausforderung dar. Zum 
einen sollen die verschiedenen Elemente durch möglichst einfache 
Herstellungsverfahren kostengünstig umgesetzt und miteinander kombiniert werden. 
Zum anderen müssen die Stabilitätsbedingungen der nachzuweisenden Proteine stets 
eingehalten werden. In diesem Kapitel sollen darum die grundlegenden Theorien für 
die Konstruktion und Umsetzung der in dieser Arbeit entwickelten mikrofluidischen 
Elemente vorgestellt werden. 
2.1 Mikrofluidik 
Die Mikrofluidik beschäftigt sich als Teildisziplin der Mikrotechnik mit dem Entwurf, 
der Herstellung und der Untersuchung von Mikrosystemen, deren Kanalquerschnitte 
Abmessungen zwischen 1 μm und 1 mm aufweisen [NGU04]. Das Verhalten von 
Flüssigkeiten wird im Allgemeinen durch hydrodynamische und hydrostatische 
Betrachtungen beschrieben. Im mikrofluidischen Bereich stehen jedoch 
oberflächengebundene Kräfte wie Grenzflächenspannung, elektrostatische und 
elektrokinetische Kräfte im Vordergrund, während im makroskopischen Bereich 
volumengebundene Effekte wie Schwerkraft und Trägheitskraft berücksichtigt werden 
müssen. 
Mikro- und makroskopische Systeme lassen sich physikalisch am einfachsten durch 








   Gleichung 1
fl Dichte der Flüssigkeit 
u Fließgeschwindigkeit 
Dh hydraulischer Durchmesser 
fl dynamische Viskosität der Flüssigkeit 
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Bei großen Reynoldszahlen dominieren Trägheitskräfte, während bei kleinen 
Reynoldszahlen viskose Reibkräfte im Vordergrund stehen. Das Verhältnis von 
Kontaktoberfläche zum Fluid und somit der Einfluss der Wechselwirkungen zwischen 
Wand und Flüssigkeit ist hier besonders groß. Der Übergang zwischen laminarer und 
turbulenter Strömung liegt bei Rohren im makroskopischen Bereich bei Rekrit  2300. 
Reynoldszahlen für mikrofluidische Systeme liegen meist weit unterhalb dieses 
Wertes. Es stellt sich demnach eine parabolische Geschwindigkeitsverteilung ein, bei 
der die Flüssigkeit an der Wand haftet und dort die Strömungsgeschwindigkeit null ist. 
Neben den beschriebenen hydrodynamischen Wechselwirkungen sind auch 
hydrostatische Kräfte bei der Betrachtung von mikrofluidischen Systemen zu 
berücksichtigen. Eine Flüssigkeit wird durch Kohäsionskräfte zusammengehalten. An 
der Oberfläche werden die Moleküle jedoch durch fehlende Wechselwirkungspartner 
ins Innere gezogen [LÄU95]. Die Oberflächenspannung  entspricht also einer Kraft 
senkrecht in die Flüssigkeit. Flüssigkeiten tendieren daher dazu, eine Gestalt z.B. als 
Kugel oder als Tropfen anzunehmen, die die Oberfläche möglichst minimiert 
[ATK99]. In dieser Form ist die maximale Zahl von Teilchen im Volumen der 
Flüssigkeit untergebracht. Die Größe der Oberflächenspannung hängt von der Stärke 
der Anziehungskräfte zwischen den Flüssigkeitsmolekülen ab. 
Durch die Adhäsionskräfte werden die Wechselwirkungen von Flüssigkeitsmolekülen 
und Oberfläche beschrieben. Die Benetzbarkeit ergibt sich aus dem 
Kräftegleichgewicht zwischen Kohäsions- und Adhäsionskräften. Dieses Verhältnis 
wird durch den Kontaktwinkel  beschrieben [LÄU95]. In Abbildung 1 ist der 
Kontaktwinkel einer Flüssigkeit zur Oberfläche in einem Dreiphasensystem gezeigt. 
Die Grenzflächenspannungen zwischen zwei Phasen werden bezeichnet mit sf, sg, 
und fg (fest = s, flüssig = f, gasförmig = g). 
 
 
Abbildung 1: Kontaktwinkel   eines Flüssigkeitstropfens auf einer festen Oberfläche [LÄU95] 
Die Young-Gleichung beschreibt den Zusammenhang zwischen Kontaktwinkel und 
der Grenzflächenspannung . 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0








cos  Gleichung 2
Bei Winkeln zwischen 0° und 90° spricht man von hydrophilen Oberflächen. Bei 
hydrophoben Grenzflächen liegt der Winkel zwischen 90° und 180°. 
Unter Kapillarität wird die Bewegung einer Flüssigkeit unter Wirkung der eigenen 
Oberflächenkräfte verstanden [NGU04]. 
2.2 Materialien und Herstellungsverfahren der mikrofluidischen 
Komponenten 
Ebenso wie in der Mikroelektronik können auch mikrofluidische Systeme durch 
Miniaturisierung preiswert in Batch-Prozessen hergestellt werden [GÖT05]. Als 
Materialien eignen sich dabei Silizium, Glas und verschiedene Kunststoffe.  
Die Strukturierung von Silizium erfolgt durch anisotropes nasschemisches Ätzen und 
anisotropes Trockenätzen. Die gewünschten Strukturen werden dabei meist 
photolithographisch übertragen. Nach dem Ätzen der Kanäle wird der entsprechende 
Wafer durch anodisches Bonden oder Silizium-Direkt-Bonden mit einem Glas- oder 
einem weiteren Silizium-Wafer verbunden. Ein Vorteil dieser Herstellungsmethode 
liegt in der Möglichkeit, auf dem Chip zusätzliche elektrische Funktionen zu 
integrieren. Als Nachteil sind die hohen Material- und Herstellungskosten 
aufzuführen.  
Bei der Verwendung von Glas werden die Strukturen ebenfalls meist 
photolithographisch übertragen. Vorteilhaft ist die optische Transparenz des Materials.  
Für die meisten Anwendungsfälle werden jedoch Kunststoffe als Material verwendet. 
Polymere Materialien erlauben im Allgemeinen eine schnelle und kostengünstige 
Herstellung mikrofluidischer Elemente. Viele Polymere können zudem leicht im 
Plasma oder durch nasschemische Einwirkung in ihren Oberflächeneigenschaften 
verändert werden, sodass Kanalwände gezielt hydrophilisiert oder hydrophobisiert 
werden können.  
Als gängige Verfahren zur Herstellung polymerer Mikrostrukturen sind Spritzguss und 
Heißprägen zu nennen. Die Herstellung von polymeren Mikrostrukturen kann 
ebenfalls lithographisch durch Verwendung dicker Resiste wie 
Polymethylmethacrylate (PMMA) oder EPON SU-8 erfolgen [NGU04].  
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0
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Eine alternative Variante ergibt sich durch die in dieser Arbeit verwendete Methode 
der Softlithographie unter Einsatz des Polymers Polydimethylsiloxan, die im 
Folgenden genauer beschrieben werden soll. 
2.2.1 Softlithographie 
Die Softlithographie ist eine nicht photolithographische Methode, mit deren Hilfe 
kostengünstige dreidimensionale Strukturen erzeugt werden können. Durch ihren 
geringen experimentellen Aufwand ist die Herstellung von Mikrostrukturen schnell 
und einfach möglich. Der Vorteil der Softlithographie liegt in der Reproduktion. Sie ist 
deshalb nicht für Spezialanfertigungen nützlich, sondern sollte besonders dort 
angewendet werden, wo reproduzierbare Systeme benötigt werden, z.B. bei Life-
Science-Produkten.  
Unter dem Begriff Softlithographie sind verschiedene Methoden zusammengefasst, die 
strukturiertes Elastomer als Maske, Stempel oder Gussform benutzen [XIA98, 
WHI98]. 
So ist das Mikrotransferformen (μTM) eine Technik, bei der flüssiges Prepolymer in 
eine Negativform gefüllt und diese danach in Kontakt mit einem Substrat gebracht 
wird. Nach dem Aushärten wird die Negativform vorsichtig entfernt und die 
polymeren Mikrostrukturen verbleiben auf dem Substrat.  
Beim Mikroformen in Kapillaren (MIMIC) wird hingegen zuerst die Negativform auf 
einen Träger gesetzt. Das flüssige Prepolymer zieht sich durch Kapillarkräfte in das 
Netzwerk von leeren Kanälen. Nach dem Aushärten wird auch hier die Negativform 
entfernt und die polymere Struktur bleibt auf dem Träger zurück. 
Beim lösungsmittelunterstützenden Mikroformen (SAMIM) wird eine elastomere 
Form mit einem Lösungsmittel benetzt. Beim Aufsetzen auf ein Polymer wird diese 
durch das Lösungsmittel angelöst, wodurch die Strukturinformation übertragen wird. 
Ein weiteres softlithographisches Verfahren ist das Mikrokontakt-Drucken (μCP). 
Dabei können im Sub-Mikrometerbereich strukturierte Monolayer mit 
unterschiedlicher chemischer Funktionalität erzeugt werden. Dafür wird wiederum 
eine elastomere Form mit einer Flüssigkeit benetzt. Die Form wird nun als „Stempel“ 
verwendet und die Moleküle der Flüssigkeit werden auf die Oberfläche eines 
Substrates übertragen, wo sie eine Monoschicht bilden. 
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In dieser Arbeit wurde ausschließlich die letzte noch zu nennende Variante der 
Softlithographie - das Replikatformen (REM) - zur Herstellung der Mikrostrukturen 
verwendet. Bei diesem Verfahren wird ein entsprechendes Prepolymer in die 
Negativform gegossen, in der anschließend die Vernetzung erfolgt. Das vernetzte 
Polymer kann daraufhin aus der Form entfernt werden. Durch Verwendung dieser 
softlithographischen Methode kann nach einmaliger Herstellung einer Negativform die 
entsprechende Mikrostruktur beliebig oft abgeformt werden. 
Die prinzipielle Prozessreihenfolge des Replikatformens umfasst die Herstellung der 
Negativform, das Aufbringen des flüssigen Prepolymers, die Polymerisation und das 
Ablösen des mikrostrukturierten Polymers (siehe Abbildung 2).  
 
Abbildung 2: Prozessschritte der Softlithographie 
In dieser Arbeit wurde zur Herstellung der Polymerstrukturen Polydimethylsiloxan 
und zur Herstellung der Gussformen der Negativresist EPON SU-8 verwendet. 
Mithilfe von SU-8 lassen sich definierte Schichtdicken mit guter Gleichmäßigkeit und 
Schwankungen unterhalb 3 % reproduzierbar darstellen. Nach seiner Belichtung liegt 
SU-8 als glasartiger, vernetzter Duroplast vor, der nahezu unlöslich ist und kein 
Quellen aufweist [FEL07, WIL06]. Genaue Informationen zu den Eigenschaften und 
der Verarbeitung von SU-8 sind bei Feldmann [FEL07] und Seidemann [SEI03] zu 
finden. 
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2.2.2 Polydimethylsiloxan 
Polydimethylsiloxan (PDMS) ist ein Elastomer, das sich besonders durch seine 
ausgezeichnete Biokompatibilität [CHA03] als Ausgangmaterial für die 
mikrofluidische Proteinanalytik auszeichnet. Aus diesem Grund ist es schon für 
verschiedenste Anwendungen wie für einen Polymerase-Kettenreaktions (PCR)-
Mikrochip [SHI03], für die Mikrokapillar-Elektrophorese [CER02, WIL06] oder aber 
auch für Mikro-Arrays für die DNA-Analyse [YU03a] eingesetzt und getestet worden.  
PDMS ist zudem transparent für sichtbare Wellenlängen (
300nm), isotrop, 
homogen, chemisch inert, weist dauerhafte mechanische Eigenschaften auf und ist 
stabil sowie elastisch im Bereich von -50 °C bis +200 °C [NGU04, DOW99, WHI98]. 
In Tabelle 1 sind weitere Eigenschaften von PDMS zusammengestellt. 
Härte (Shore-A) 50 
Zugfestigkeit 7,1106 Pa 
Bruchdehnung 140 % 
Wärmeleitfähigkeit 0,17 W/mK 
Durchschlagsfestigkeit 21103 V/mm 
Dielektrizitätszahl (100 Hz -100 kHz) 2,75 
Oberflächenenergie 21,6 10-3 J/m2 
Poisson-Zahl 0,5 
Tabelle 1: Eigenschaften von PDMS (Vernetzung bei 65°C für 4 h; Mischungsverhältnis 10:1) 
[DOW99, WHI98, ARM99] 
Bei Kontakt mit vielen Lösungsmitteln quillt PDMS, da diese in das Material 
eindiffundieren. Eine detaillierte Studie über das Quellverhalten verschiedener 
Lösungsmittel ist von Lee et al. [LEE03] durchgeführt worden. Wasser, Aceton sowie 
verschiedene Alkohole (z.B. Ethanol, Methanol, 1-Propanol) zeigen dabei nur eine 
sehr geringe bzw. keine Quellung und können darum in mikrofluidischen Systemen 
aus PDMS genutzt werden. 
Für die Anwendung in der Softlithographie ist dieses Polymer durch seine geringe 
Oberflächenenergie besonders gut geeignet [XIA98]. Es können Strukturen bis in den 
Bereich von einigen zehn Nanometern abgeformt werden [MCD02]. 
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PDMS wird im Handel als Elastomer-Kit angeboten (z.B. Dow Corning Sylgard 184), 
das aus einem Siloxan-Oligomer und einem Siloxan-Vernetzer mit Zusatz eines 
Platinkatalysators besteht. Zwischen Siloxan-Oligomer und Siloxan-Vernetzer findet 
eine Additionspolymerisations-Reaktion statt, bei der keinerlei Nebenprodukte 
entstehen.  
In Abbildung 3 ist die platinkatalysierte Vernetzungsreaktion gezeigt, die durch 
Wärme beschleunigt werden kann. Es handelt sich dabei um eine 
Hydrosilylierungsreaktion, bei der die Si-H-Bindung des Siloxan-Vernetzers an die 
Vinyl-Gruppe des Siloxan-Oligomers addiert wird [GRA03]. Zunächst bildet sich 
durch Reaktion von Hexachlorplatinsäure (H2PtCl6) mit der Vinyl-Verbindung der 
sogenannte Karstedt-Katalysator, ein Pt(0)-Komplex, bei dem jedes Platinatom von 
drei olefinischen Doppelbindungen koordiniert ist (siehe Abbildung 4) [LEW97]. 
 
Abbildung 3: Schematische Darstellung der platinkatalysierten Polymerisation von 
Polydimethylsiloxan 
 
Abbildung 4: Karstedt-Katalysator-Komplex [LEW97] 
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Anschließend kommt es zu einer oxidativen Addition der Si-H-Bindung an das Platin. 
Dabei bindet der Wasserstoff zunächst an das Metall und wandert anschließend an das 
C-Atom der Doppelbindung mit der geringsten sterischen Hinderung. Nach der 
reduktiven Eliminierung des Organosilans ist der katalytische Zyklus abgeschlossen 
(siehe Abbildung 5). 
 
Abbildung 5: Katalytischer Zyklus der Hydrosilylierungsreaktion 
PDMS schrumpft bei der beschriebenen Vernetzungsreaktion in Abhängigkeit von der 
verwendeten Vernetzungstemperatur. Lee et al. [LEE07] konnten zeigen, dass PDMS 
um 1,06, 1,52 und 1,94 % bei Temperaturen von 65, 80 und 100 °C schrumpft. Diese 
Faktoren sind beim Design der Mikrostrukturen zu berücksichtigen. 
Siloxan-Oligomer und Siloxan-Vernetzer können in verschiedenen 
Zusammensetzungen gemischt werden, die jedoch unterschiedliche mechanische 
Eigenschaften aufweisen [LIU07]. Der E-Modul von PDMS steigt mit zunehmendem 
Anteil des Siloxan-Vernetzers. In Tabelle 2 sind verschiedene E-Module in 
Abhängigkeit von den Mischungsverhältnissen dargestellt. 
Der E-Modul wird außerdem von der Dicke der PDMS-Strukturen beeinflusst. Diese 
mechanischen Eigenschaften müssen ebenfalls bei der Herstellung mikrofluidischer 
Strukturen berücksichtigt werden. Liu et al. [LIU07] berichten, dass mit zunehmender 
Dicke einer PDMS-Probe deren E-Modul sinkt. 
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Zusammensetzung 







Tabelle 2: Abhängigkeit des E-Moduls von der Zusammensetzung des PDMS nach [ARM99] 
Die Oberfläche von Polydimethylsiloxan ist hydrophob. Der Kontaktwinkel von 
deionisiertem Wasser zur PDMS-Oberfläche liegt zwischen 90° und 120°. Die 
Oberflächenspannung kann durch eine Behandlung mit Salzsäure [ARM99] oder aber 
einem Sauerstoffplasma signifikant verringert werden. Durch die Verwendung eines 
Sauerstoffplasmas lassen sich die Oberflächeneigenschaften so verändern, dass es mit 
Glas-, Quarz- oder weiteren PDMS-Strukturen kovalent verbunden werden kann 
[XIA98]. 
Bei der Plasmabehandlung werden die Methylgruppen auf der PDMS-Oberfläche 
durch Hydroxyd-Gruppen ersetzt (siehe Abbildung 6) [GIN03]. 
Abbildung 6: Hydrophilisierung der PDMS-Oberfläche durch ein Sauerstoffplasma 
Die Oberflächenaktivierung bleibt für ca. 15 min erhalten [JO00]. Bei Kontakt zweier 
aktivierter Oberflächen entstehen unter Abspaltung von Wasser kovalente 
Si-O-Si-Bindungen. Dieses Verfahren kann zur Herstellung von mikrofluidischen 
Strukturen im PDMS genutzt werden.  
Eine weitere Möglichkeit der Bondung zweier PDMS-Strukturen ergibt sich durch die 
Verwendung unterschiedlicher Mischungsverhältnisse [UNG00, WIL06]. Wird eine 
Struktur mit einem Überschuss an Siloxan-Oligomer unter Druck und erhöhter 
Temperatur in Kontakt mit einer Struktur mit einem Überschuss an Siloxan-Vernetzer 
gebracht, so entsteht an der Grenzfläche ebenfalls eine kovalente Bindung. 
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PDMS kann sowohl durch einen Trockenätzprozess mit Sauerstoff und 
Tetrafluorrkohlenstoff als auch nasschemisch mit einer Mischung aus 
Tetrabutylammoniumfluorid (TBAF) und N-Methyl-2-pyrrolidon (NMP) geätzt 
werden [LUC08, GAR02]. Die Oberfläche wird dabei aktiviert und durch einen auf 
Fluor basierenden Ätzprozess abgetragen. Höhere Ätzraten werden mit der 
nasschemischen Variante erzielt, doch kann hier der oben beschriebene Bondprozess 
zur Herstellung von mikrofluidischen Systemen nur nach einer entsprechenden 
Oberflächenbehandlung erfolgen [LUC08]. Die beschriebenen Ätzverfahren werden 
zur Entfernung von PDMS-Rückständen beim Replikatformen oder aber auch zur 
Herstellung sehr dünner Membranen aus PDMS verwendet, wie sie z.B. bei 
Pumpenkammern oder Rückschlagventilen zu finden sind [WIL06].  
2.3 Immunosensorik 
Im Bereich der Biosensoren nimmt die Immunosensorik einen hohen Stellenwert ein. 
Sie macht sich die Spezifität von Antikörpern zu entsprechenden Analyten unter 
Ausbildung stabiler Immunkomplexe zunutze. Diese Komplexe können durch einen 
Sensor detektiert werden. Besondere Nachfrage nach immunosensorischen 
Anwendungen besteht im Bereich der klinischen Diagnostik. Hier können mithilfe von 
Immunosensoren z.B. Entzündungsparameter, wie das in dieser Arbeit als 
Modellprotein verwendete C-reaktive Protein, anhand der Untersuchung einer Serum- 
bzw. Blutprobe direkt in der Arztpraxis bestimmt werden. 
2.3.1 Immunosensoren 
Aus der Literatur sind diverse Realisierungen von Immunosensoren bekannt [MOR96, 
HOC97, STE00]. Der Nachweis des Analyten erfolgt dabei durch einen 
entsprechenden Transducer, der die biochemische Information in ein auswertbares 
Signal übersetzt. Der Antikörper ist direkt auf dem Transducer immobilisiert. Als 
weitere Komponente wird eine Auswertelektronik benötigt, die das elektrische Signal 
weiterverarbeiten kann. Abbildung 7 zeigt den prinzipiellen Aufbau eines 
Immunosensors [HOC97].  
Die Immunosensorik hat sich aus der Immunoassaytechnik entwickelt. Der „Enzyme 
Linked Immuno Sorbent Assay“ (ELISA) beispielsweise wird als routinemäßige 
Analysemethode in der medizinischen Diagnostik verwendet. Hierbei wird an einen 
Immunkomplex ein sekundärer enzymmarkierter Antikörper gebunden (Sandwich-
ELISA). 
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Abbildung 7: Schematischer Aufbau eines Immunosensors [HOC97] 
Die Zugabe eines Chromogens führt zu einer Farbreaktion, wodurch der sekundäre 
Antikörper und somit auch der Analyt detektiert werden kann (siehe Abbildung 8). 
 
Abbildung 8: Schema eines Sandwich-ELISA 
Die beschriebene indirekte Nachweismethode über einen enzymmarkierten Antikörper 
wird jedoch auch bei der Umsetzung einiger Immunosensoren verwendet [GEC98]. So 
nutzen amperometrische Sensoren heterogene Elektronentransferreaktionen von 
elektrochemisch aktiven Substanzen an einer Arbeitselektrode. Der resultierende 
Strom dieser Redoxreaktion wird zwischen Arbeitselektrode und Referenzelektrode 
gemessen. Milligan et al. [MIL02] beschreiben einen amperometrischen 
Immunosensor zur Bestimmung der Insulinkonzentration. Der erste Antikörper gegen 
Insulin wird dabei zunächst auf der Arbeitselektrode immobilisiert. Bei Vorhandensein 
des Analyten bildet sich durch Reaktion mit einem weiteren enzymmarkiertem 
Antikörper der beschriebene Antikörper-Antigen-Antikörper-Komplex aus. Als 
Enzym wird Laccase verwendet, das ohne weitere Zugabe eines Substrats den 
molekularen Sauerstoff der Luft in Wasser umwandelt. Die für die Redoxreaktion 
benötigten Elektronen werden direkt von der Elektrode auf das Enzym übertragen. 
Weitere amperometrische Immunosensoren zur Bestimmung verschiedener Analyte 
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wie z.B. Antikörper, Biotin, Kokain, Kortisol oder ein Sensor zur Anwendung als 
Allergietest sind in der Literatur beschrieben [CAM98, LI98, SUL98, XU97, HAI03]. 
Sowohl der beschriebene ELISA als auch das Prinzip der amperometrischen 
Immunosensoren haben den Nachteil, dass sie durch ihre indirekte Nachweismethode 
lange Inkubationszeiten benötigen. Eine direkte und markierungsfreie Detektion mit 
einem direkten Immunosensor ist daher für zeitkritische, klinische Messungen von 
Vorteil.  
Potentiometrische Sensoren werten direkt die Potentialverschiebung durch die 
Antikörper-Antigen-Reaktion zwischen zwei Elektroden aus [GEC98]. Die Sensoren 
werden entweder in die Analyselösung getaucht oder durch eine Membran getrennt 
von der Analyselösung betrieben (ionenselektive Elektroden). Auch p- oder n-dotierte 
Feldeffekttransistoren können als Transducer genutzt werden. Durch Aufbringen einer 
sensitiven Schicht und Ausbildung des Antikörper-Antigen-Komplexes wird die 
Leitfähigkeit des dotierten Kanals beeinflusst. Auch hier ist der Betrieb direkt in der 
Lösung oder durch Abtrennung mit einer ionenselektiven Membran möglich 
(ionenselektiver Feldeffekttransistor).  
In der Literatur werden potentiometrische Sensoren z.B. zum Nachweis von 
Antikörpern [PFE92, BRO91] beschrieben. Trotz ihrer hohen Reproduzierbarkeit sind 
potentiometrische Sensoren durch ihre geringe Sensitivität nur eingeschränkt für den 
Einsatz als Immunosensoren einsetzbar [STE00]. 
Eine wesentlich höhere Empfindlichkeit kann durch den Einsatz von piezoelektrischen 
Immunosensoren wie Quarzmikrowaagen erzielt werden. Bei diesen massensensitiven 
Sensoren erfolgt die Detektion eines Analyten direkt durch die Veränderung der 
Resonanzfrequenz. Somit kann das Vorhandensein eines Analyten sehr genau 
bestimmt werden. Da in dieser Arbeit Quarzmikrowaagen als Sensoren eingesetzt 
wurden, sollen sie hier nur kurz erwähnt und in Kapitel 2.4 genauer beschrieben 
werden. 
Eine weitere Möglichkeit der direkten Detektion ohne Verwendung von zusätzlichen 
Markern ergibt sich durch die Oberflächenplasmonenresonanz (SPR - surface plasmon 
resonance) –Spektroskopie. Dabei wird ein polarisierter Lichtstrahl durch ein 
halbzylinderförmiges Prisma auf eine Goldschicht fokussiert, die sich auf der 
Querschnittsfläche des Prismas befindet [GEC98]. Auf der anderen Seite der 
Goldschicht sind die entsprechenden Antikörper immobilisiert.  
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Der Begriff Plasmonen beschreibt die frei gegen die Ionenrümpfe oszillierenden 
Elektronen innerhalb der Goldschicht [CAM01]. Plasmonen, die sich entlang der 
Metalloberfläche ausbreiten, werden als Oberflächenplasmonen bezeichnet. Trifft der 
Lichtstrahl in bestimmtem Winkel und bestimmter Wellenlänge auf die 
Goldoberfläche und beträgt der Impuls und die Energie der Photonen genau die der 
Plasmonen, so tritt Resonanz auf. Dieses Phänomen ist nur bei Totalreflexion möglich. 
Das dabei an der Grenzschicht Glas/Metall entstehende optische evaneszente Feld ist 
in der Lage, durch die Metallschicht hindurch Schwingungen der freien Ladungsträger 
an der Grenzschicht Metall/Antikörper-Antigen-Komplex anzuregen. Bei Resonanz 
wird die Energie des Lichtstrahls auf die Plasmonen übertragen und der reflektierte 
Strahl stark abgeschwächt. Wellenlänge und Einfallswinkel, unter der Resonanz 
eintritt, sind vom Brechungsindex des an das Metall angrenzenden Mediums abhängig 
und somit von der Affinitätsbindung zwischen Antikörper und Antigen. Schon kleinste 
Veränderungen in der Oberflächenbeladung führen zu einer Verschiebung des 
Intensitätsminimums des reflektierten Strahls. 
Unter dem Handelsnamen BIAcore [BIA08] wird ein SPR-Spektrometer für 
automatisierte Messungen in Echtzeit angeboten. Das System besteht im Wesentlichen 
aus einem SPR-Detektor, einem Sensor-Chip und einem speziellen Flusssystem. 
Konvergentes Licht einer Leuchtdiode wird mit einem Winkelsegment um den 
Resonanzwinkel auf die Metalloberfläche gerichtet und das reflektierte Licht 
ortsaufgelöst mit einer CCD-Zeilenkamera aufgenommen. In einem sogenannten 
Sensorgramm wird die Änderung des Resonanzwinkels (RU-resonance unit) 
aufgetragen. Während das BIAcore-System vornehmlich für den Einsatz in 
Laboratorien gedacht ist, gibt es auch diverse Ansätze für portable Geräte, die somit 
für Point-of-Care-Anwendungen geeignet sind. Chinowsky et al. [CHI03] berichten 
über ein transportables, prismenbasiertes SPR-System mit der Bezeichnung „Spreta 
2000“, mit dem Prozesskontrollen des Antibiotikagehalts in Fleisch- und 
Molkereiprodukten mit Einwegsensoren in Echtzeit möglich sind. Ein von Mu et al. 
[MU01] vorgestellter SPR-Sensor verwendet ebenfalls die Prismaanordnung und ist 
mithilfe eines Avidin-Biotin-Systems in der Lage, Immununtersuchungen 
durchzuführen. 
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2.3.2 Antikörper 
Im Immunsystem von Wirbeltieren dienen Antikörper (Immunglobuline) zur Abwehr 
von Pathogenen, indem sie diese spezifisch binden und für das restliche Immunsystem 
markieren. Beim Kontakt mit einem entsprechenden Antigen im Blutserum reifen 
B-Lymphozyten zu antikörperproduzierenden Plasmazellen. Sie können dabei fünf 
verschiedene Arten von Immunglobulinen (Ig) bilden: IgM, IgG, IgA, IgE und IgD, 
die sich durch ihre Größe, ihre Aminosäuresequenz, ihre Ladung und ihren 
Polysaccharidanteil unterscheiden. Immunglobulin G (IgG) kommt im Serum am 
häufigsten vor. Es hat ein Molekulargewicht von etwa 150 kDa und besteht aus zwei 
leichten (je 25 kDa) und zwei schweren Ketten (je 50 kDa), die mittels 
Disulfidbrücken in einer Y-förmigen Struktur (siehe Abbildung 9) kovalent verbunden 
sind [DÜB04].  
 
Abbildung 9: Schematische Darstellung eines Immunglobulins G und davon abgeleitetes Single-
Chain-Fragment [DÜB04] 
Die leichten Ketten bestehen aus einer variablen (VL) und einer konstanten Region 
(CL). Schwere Ketten beinhalten drei konstante (CH) und eine variable Region (VH). 
Die flexible "hinge-Region" verbindet beide schweren Ketten durch Cystein-
Disulfidbrücken miteinander. Die variablen Domänen (Fv-Region) der leichten und 
schweren Ketten bilden die Antigenbindungsstelle (Paratop). Der Antikörper-Antigen-
Komplex kann nur gebildet werden, wenn die Antikörperbindestelle (Epitop) auf dem 
Antigen mit dem Paratop des Antikörpers analog zum Schlüssel-Schloss-Prinzip 
zusammenpasst. Die molekulare Erkennung erfolgt dabei über nicht-kovalente 
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Bindungen wie elektrostatische Wechselwirkungen, Wasserstoffbrückenbindungen 
und Van-der-Waals-Kräfte. 
Das Fv-Fragment ist die kleinste funktionsfähige, antigenbindende Einheit, die nur 
noch aus der variablen Domäne bestehen [DÜB04]. Da beide Ketten nicht kovalent 
gebunden sind, werden sie für eine bessere Stabilität über ein Linkerpeptid verbunden, 
wodurch das Single-Chain Fv-Fragment entsteht (scFv-Fragment) (siehe Abbildung 
9). 
Die Generierung spezifischer Antikörperfragmente kann heute in vitro ohne die 
Immunisierung von Versuchstieren erfolgen. Dazu wird die Antikörper-
Phagendisplay-Technologie eingesetzt, bei der aus humanen Antikörper-Gen-
Bibliotheken spezifische Antikörperfragmente isoliert werden können. Bei dieser 
Technologie werden Hüllproteine von filamentösen Bakteriophagen (kurz: Phagen) 
verwendet. Es handelt sich dabei um Viren, die auf die Infizierung von Bakterien (z.B. 
E.coli) spezialisiert sind. Unter Verwendung gentechnischer Methoden wird die 
Erbinformation eines Antikörperfragments mit denen von Phagenhüllproteinen 
fusioniert. Dadurch wird ein scFv als Fusionsprotein mit einem Phagenhüllprotein auf 
der Phagenoberfläche präsentiert. Abbildung 10 zeigt den Aufbau eines filamentösen 
Bakteriophagen. Er besteht aus einem Phagemid, das von Hüllproteinen umgeben ist. 
Ein Phagemid ist ein Plasmid, das sowohl die Erbinformation des Phagen als auch die 
des entsprechenden Antikörperfragementes beinhaltet. Das zu selektionierende 
Antikörperfragment wird meist über das Pagenhüllprotein pIII an der Oberfläche 
präsentiert. 
 
Abbildung 10: Aufbau eines filamentösen Bakteriophagen 
Die Selektion der spezifischen Antikörperphagen erfolgt darauf mittels einer Prozedur, 
die als Panning bezeichnet wird (siehe Abbildung 11). Hierbei werden aus einem 
Phagengemisch mithilfe von immobilisierten Antigenen Phagen angereichert. Diese 
binden die entsprechenden scFvs, die an der Oberfläche der Phagen präsentiert 
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werden. Nicht gebundene Bakteriophagen werden durch Spülschritte entfernt. Die 
gebundenen Phagen werden eluiert und anschließend für die Infizierung von Bakterien 
eingesetzt. Die Phagen injizieren dabei das Phagemid, welches das scFv-Gen und die 
Phagenhüllprotein-Gene enthält, ins Zellinnere, wodurch sie repliziert werden. Die so 
vermehrten Phagen können anschließend zu einer weiteren Anreicherung spezifisch 
bindender Antikörper-Phagen in eine neue Panningrunde eingesetzt werden. Durch 
Veränderung der biochemischen Bedingungen bei der Inkubation mit dem Antigen, 
dem Spülen oder der Elution ist es möglich, die Eigenschaften der selektierten 
Antikörperfragmente gezielt zu verändern [BRE97]. Ihre Stabilität kann so z.B. für die 
Immobilisation auf einer Sensoroberfläche optimiert werden. 
Abbildung 11: Panning 
Durch diese Technologie können Antikörper gegen theoretisch alle Antigene 
hergestellt werden. Auf diese Weise erzeugte Antikörperfragmente werden im 
Allgemeinen als rekombinante Antikörper bezeichnet. 
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2.3.3 Serumproteine 
Das menschliche Blut besteht aus verschiedenen Zelltypen, die in einer flüssigen 
Matrix, dem Plasma, verteilt sind. Eine wichtige Klasse gelöster Substanzen im 
Plasma sind die Plasmaproteine. Sie wirken als Puffersubstanz - halten also den pH-
Wert stabil - und sind für die Aufrechterhaltung des kolloidosmotischen Druckes 
verantwortlich [CAM03]. Als Akute-Phase-Proteine (APP) werden Proteine 
bezeichnet, deren Konzentration im Plasma bei Entzündungen oder Gewebeschäden 
stark ansteigt. Die Funktion der APP besteht darin, die Wundheilung und 
Reparaturprozesse zu begünstigen und Gewebeschädigungen entgegenzuwirken 
[GAB00]. Das C-reaktive Protein ist das für diagnostische Zwecke wichtigste APP. 
CRP besteht aus fünf identischen Untereinheiten mit jeweils einer Masse von etwa 
23 kDa, die zu einem Ring zusammengelagert sind (siehe Abbildung 12).  
 
Abbildung 12: C-reaktives Protein [SWI08] 
CRP ist ein Pentamer und gehört zur Gruppe der Pentraxine. Jede Untereinheit hat eine 
Bindungsstelle für die Kopplung an Phosphocholin, einem Bestandteil von 
Lipopolysacchariden. Diese sind in der Zellwand von Bakterien zu finden. CRP 
ermöglicht darum eine Unterscheidung zwischen viralen und bakteriellen 
Erkrankungen [BLA04]. Ebenso werden körpereigene defekte Zellen erkannt. Hier 
bindet das CRP ebenfalls an Phosphocholin, das ebenso ein Bestandteil der 
Phosphorlipide ist, die bei defekten Zellen aus dem Zellinneren an die Oberfläche 
treten [BRE04]. Das CRP lagert sich an die Oberfläche der Substanzen an und wird 
von Makrophagen erkannt. Diese nehmen den Fremdstoff-Komplex auf und stellen 
gleichzeitig Botenstoffe her, die die Produktion von CRP in der Leber anregen. Das 
Ausmaß der CRP-Erhöhung reflektiert die Masse des entzündeten Gewebes bzw. kann 
bei Entzündungen mit der Entzündungsaktivität gleichgesetzt werden [THO05]. Im 
Normalfall beträgt die CRP-Konzentration bei gesunden Erwachsenen und Kindern 
0,58 mg/L. Zwischen 10 und 50 mg/L entsprechen einer leichten Entzündung wie z.B. 
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einer lokalen bakteriellen Entzündung oder einer Bronchitis. Zwischen 50 und 
100 mg/L werden Entzündungen eingestuft, die einer Intervention bedürfen. Bei einer 
Konzentration über 100 mg/L liegen schwere bakterielle Infektionen wie Meningitis 
oder Atemwegsinfektionen vor [THO05]. Bei einem akuten Ereignis steigt die CRP-
Konzentration im Plasma schon nach 6 h an. Die Halbwertszeit des CRP beträgt 48 h. 
Der Krankheitsverlauf bzw. der Heilungsprozess lässt sich also zeitnah nachverfolgen. 
Die CRP-Konzentration kann bereits erhöht sein, auch wenn noch kein Fieber oder 
keine Erhöhung der weißen Blutkörperchen vorliegen, die häufig als Indikation für 
eine Entzündung verwendet werden. Fieber kann zudem durch Medikamente wie 
Aspirin beeinflusst werden. Eine Erhöhung der Konzentration der weißen 
Blutkörperchen kann aber auch beispielsweise durch starke körperliche Arbeit 
herbeigeführt werden. 
Die Blutkörperchensenkungsreaktion (BSR) ist einer der am häufigsten gemessenen 
Laborparameter. Im Vergleich zur CRP-Konzentration ist die Antwort auf eine 
entzündliche Reaktion mit ein bis zwei Tagen jedoch wesentlich langsamer. Ebenso 
lässt sich der Krankheitsverlauf bei einer Halbwertszeit von vier bis sechs Tagen 
schlechter nachverfolgen. Die BSR unterliegt zudem Schwankungen durch äußere 
Einflüsse, wie z.B. die Fettaufnahme mit der Nahrung [THO05]. 
2.4 Quarzmikrowaage 
Schwingquarze können neben ihrem klassischen Einsatzgebiet als Taktgeber in 
elektronischen Geräten auch als Sensoren für die chemische und biochemische 
Analytik eingesetzt werden. 1959 führte Sauerbrey [SAU59] das Prinzip der 
Quarzmikrowaage (QCM = Quartz Crystal Microbalance) ein, wobei er den linearen 
Zusammenhang zwischen Frequenzveränderung f und der Massenbeladung auf 








22  Gleichung 3
fR steht dabei für die Resonanzfrequenz des Schwingquarzes, q und μq sind die Dichte 
und das Schermodul des Quarzmaterials und Apiezo ist die piezoektrisch aktive Fläche. 
Die aufgestellte Formel ist für Frequenzverminderungen durch Massenanlagerung 
einer starren Schicht bis zu 2% der Grundresonanzfrequenz gültig. 
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Massensensitive Schwingquarze werden kommerziell hauptsächlich in 
Bedampfungsanlagen zur Wägung dünner Schichten und zur Bestimmung der 
Bedampfungsrate eingesetzt. Der erste piezoelektrische Immunosensor wurde 1972 
von Shons et al. [SHO72] beschrieben. 
2.4.1 Der piezoelektrische Effekt 
Durch mechanische Deformation des Quarzkristalls entsteht auf dessen Oberfläche ein 
Potenzialunterschied. Umgekehrt kommt es durch Anlegen einer elektrischen 
Spannung zu einer Deformation des Kristalls. Beide Reaktionen sind streng 
proportional und werden als direkter und indirekter piezoelektrischer Effekt bezeichnet 
[NEU97]. Sie treten bei monokristallinen Verbindungen auf, die über eine polare 
Achse verfügen. Der für sensorische Anwendungen interessante -Quarz weist drei 
völlig gleichwertige polare Drehachsen (X-Achsen) mit einem Winkel von 120° auf. 
Dazu senkrecht existieren eine nicht-polare Drehachse (Z-Achse), sowie drei nicht 
polare neutrale Achsen (Y-Achsen). Die nicht-polare Z-Achse wird auch optische 
Achse genannt, da entlang dieser Richtung jede Polarisationskomponente eines 
Lichtstrahls die gleiche Brechungszahl erfährt. Abbildung 13 zeigt die Quarz-
Strukturzelle in einer vereinfachten Darstellung.  
 
Abbildung 13: Vereinfachte Strukturzelle von Quarz (SiO2) 
Wird der Kristall in Richtung der X-Achse verformt, verschieben sich die positiven 
und negativen Ionen gegeneinander und es entsteht eine Polarisation in Richtung der 
X-Achse. Als Folge entsteht ein Potentialunterschied auf den entsprechenden 
Oberflächen des Kristalls (longitudinaler Effekt) (siehe Abbildung 14).  
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Abbildung 14: Schematische Darstellung des piezoelektrischen Effekts; links: longitudinaler; 
rechts: transversaler Effekt 
Bei einer Deformation in Richtung der Y-Achse entsteht ebenfalls eine Polarisation in 
Richtung der X-Achse (transversaler Piezoeffekt). Auch dieser Effekt ist umkehrbar, 
indem sich der Kristall in Richtung der Y-Achse bei Anlegen eines elektrischen Feldes 
in Richtung der X-Achse deformiert (indirekter Piezoeffekt). Bei einer Belastung in 
Richtung Z tritt kein Effekt auf. Der direkte piezoelektrische Effekt wird dabei als 
Sensoreffekt beschrieben, da eine mechanische in eine elektrische Größe umwandelt 
wird. Die Deformation beim Anlegen einer elektrischen Spannung kann hingegen als 
Aktoreffekt bezeichnet werden. 
Die piezoelektrischen und mechanischen Parameter sind von der Wirkungsrichtung 
bezüglich der Kristallachsen abhängig. Um beide Komponenten miteinander in 
Verbindung zu bringen, werden gekoppelte Indizes eingeführt. Neben den schon 
beschriebenen Druckkräften führen auch Scherkräfte zu einer Polarisation des 
Kristalls. Die Druckkomponenten werden dabei mit den Indizes 1, 2, 3 für die 
Richtungen X, Y, Z versehen. Die Scherkomponenten werden durch die Indizes 4, 5, 6 
gezählt.  
Die durch die Kraft F erzeugte Deformation wird dabei durch das Hookesche Gesetz 
beschrieben. Bei anisotropen Materialien sind die elastischen Eigenschaften 
richtungsabhängig. 
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Die Verallgemeinerung des Hookeschen Gesetzes für anisotrope Körper in der 
Matrixschreibweise lautet [BÜT94]: 
jiji ScT   Gleichung 4
Ti sind die sechs unabhängigen Komponenten des Spannungstensors 
(Normalspannung: T1, T2, T3; Schubspannung: T4, T5, T6), und Sj die sechs 
unabhängigen Komponenten des Deformationstensors (Dehnung: S1, S2, S3; Scherung: 
S4, S5, S6).  
Dies führt zu 36 Elastizitätsmoduln cij, die den Zusammenhang zwischen 
mechanischer Spannung und Verformung beschreiben. Durch die symmetrische 
Struktur des -Quarzes als trigonaler Kristall verringert sich die Anzahl auf 6 
Elastizitätsmoduln (siehe Tabelle 3). 
c11 c12 c13 c14 c33 c44 
0,867 0,070 0,119 -0,179 1,072 0,579 
Tabelle 3: Elastizitätsmoduln [1011N/m2] [BÜT94] 
Die Umkehrung von Gleichung 4 lautet: 
jiji TsS   Gleichung 5
Der Elastistizitätskoeffizient sij ist der Kehrwert des Elastizitätsmoduls cij.  Die Anzahl 
der Elastizitätskoeffizienten sij verringert sich ebenfalls auf eine Anzahl von 6 (siehe 
Tabelle 4). 
s11 s12 s13 s14 s33 s44 
12,77 -1,79 -1,22 4,50 9,60 20,04 
Tabelle 4: Elastizitätskoeffizienten [10-12m2/N] 
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Die piezoelektrische Polarisation P und die piezoelektrische Deformation S werden in 
Matrixschreibweise beschrieben durch [BÜT94]: 
jiji TdP   Gleichung 6
kkii EdS   Gleichung 7
Ek (k = 1, 2, 3) sind dabei die Komponenten des elektrischen Feldes, bei dessen 
Anlegen der Kristall deformiert. Der piezoelektrische Koeffizient dij steht für die 
induzierte elektrische Verschiebungsdichte bei Einwirkung einer mechanischen 
Spannung bzw. für die erzielbare mechanische Dehnung bei Wirkung eines 
elektrischen Feldes. Beim Quarz sind lediglich d11, d12, d14, d25 und d26 von Null 
verschieden, wobei gilt [GOL59, CAD64]: 
d12 = -d11  
d25 = -d14  
d26 = -2d11 
d11 = 2,31 10-12 C/N 
d14 = -0,727 10-12 C/N 
2.4.2 Quarzschnitte 
Um bestimmte Eigenschaften zu erzielen, werden Schwingquarze mit 
unterschiedlichem Schnittwinkel aus dem Quarzkristall herausgeschnitten. Der 
Schnittwinkel des Quarzes beeinflusst stark die Resonanzfrequenz und das 
Temperaturverhalten des Quarzes. Außerdem tritt je nach Schnittlage des Quarzes zu 
den Kristallachsen eine bestimmte Schwingungsform auf [NEU97]. In Tabelle 5 sind 
die möglichen Schnitte mit den dazugehörigen Schwingungsformen und 
Frequenzbereichen aufgelistet.  
In dieser Arbeit wurde ein Dickenscherschwinger im AT-Schnitt verwendet. Das „A“ 
steht dabei für einen Schnittwinkel von 35°15’ zur Z-Achse. „T“ steht für 
temperaturkompensiert. Quarze im AT-Schnitt weisen einen minimalen 
Temperaturkoeffizienten der Resonanzfrequenz im Bereich der Raumtemperatur auf. 
Um den Quarz in dieser Schwingungsform anzuregen, befinden sich auf der Ober- und 
Unterseite des Quarzplättchens Elektroden. Durch Anlegen einer oszillierenden 
Spannung wird der Quarz zu einer Dickenscherschwingung angeregt. 
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Tabelle 5: Quarzschnitte mit dazugehörigen Schwingungsformen und Resonanzfrequenzen 
[NEU97] 
Eine resonante Schwingung entsteht durch eine stehende Transversalwelle mit 
Schwingungsknoten in der Mitte des Quarzplättchens. Die Richtung der stehenden 
Welle ist dabei normal zu den beiden Oberflächen. Abbildung 15 zeigt schematisch 
die maximale Auslenkung der Transversalwelle innerhalb des Kristalls im Grundton 
sowie die daraus resultierende Scherbewegung. Die momentane Auslenkung der Welle 
ist abhängig von der x- und y-Position innerhalb des Kristalls sowie der Zeit t. 
In der Grundschwingung ist die Dicke des Quarzes dq gleich der halben Wellenlänge 
dieser Transversalwelle.  
Die Scherbewegung konzentriert sich auf das Zentrum der aktiven Fläche unter den 
Elektroden und verliert zum Rand hin an Intensität, woraus ein uneinheitliche 
Geschwindigkeitsverteilung der Transversalwelle entlang der x-Achse resultiert (siehe 
Abbildung 15). 
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Abbildung 15: Schematische Darstellung der Dickenscherschwingung [BAN99] 
Die Resonanzfrequenz fR hängt von der Ausbreitungsgeschwindigkeit der 










  [HAU91] Gleichung 8
fR Resonanzfrequenz des Quarzresonators 
dq Dicke des Quarzes 
vtr Ausbreitungsgeschwindigkeit der Transversalwelle in Richtung der 
Plattendicke  
μq Schermodul des Quarzes  
q Dichte des Quarzes 
Ein Quarz kann auch mit Obertönen, also Vielfachen seiner Grundfrequenz, angeregt 
werden. Durch die Ausbreitung der mechanischen Dickenscherschwingung bilden sich 
dann mehrere Schwingungsebenen aus. Beim Betrieb an einer elektrischen Schaltung 
können jedoch nur die ungeradzahligen Vielfachen der Grundfrequenz genutzt werden, 
da sonst die gegenüberliegenden Elektroden gleiches Potenzial annähmen und deshalb 
keine elektrische Schwingung aufgebaut werden könnte [NEU 97]. 
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Weil eine Schwingung im Oberton in flüssigen Medien wesentlich schwieriger 
aufrechtzuerhalten ist, wurde während dieser Arbeit der Betrieb im Grundton gewählt.  
Durch die Konzentration der Scherbewegung auf das Zentrum der aktiven Fläche 
(siehe Abbildung 15) nimmt die Schwingungsamplitude des Quarzes außerhalb der 
angeregten Region schnell ab. Die genaue Verteilung hängt hierbei von der Größe und 
Form des Quarzes sowie der Größe der Elektroden ab [NEU97]. Die 
Schichtwägeempfindlichkeit ist also im mittleren Bereich maximal. Um die 
Schwingungsenergie auf die Resonatormitte zu konzentrieren, sollte die 
Elektrodenfläche nicht mehr als 70 % der Gesamtoberfläche betragen und der 
Durchmesser des Quarzes mindestens dem 60-fachen seiner Dicke entsprechen 
[NEU97]. Die Amplitude der Dickenscherschwingung eines so dimensionierten 
Planquarzes ist in Abbildung 16 zu sehen. 
 
Abbildung 16: Verteilung der Schwingungsamplitude eines Planquarzes [NEU97] 
Neben der beschriebenen Hauptresonanzfrequenz gibt es noch eine Reihe von 
unharmonischen Nebenresonanzen. Es handelt sich dabei um antismetrische 
Dickenscherungen und Dickentwistschwingungen verschiedener Ordnung. Bei kleinen 
Elektrodendurchmessern und geringen Elektrodendicken können die Nebenresonanzen 
jedoch nach dem Prinzip des Energieeinfangs (Energy-Trapping) weitgehend 
unterdrückt werden [JAN00, RAB03a]. Durch die zusätzliche Elektrodenmasse ändern 
sich hier die Resonanzbedingungen im Vergleich zum restlichen Quarz. Die im 
Bereich der Elektroden angeregte stehende Transversalwelle bleibt nahezu auf dieses 
Gebiet begrenzt und Nebenresonanzen werden unterdrückt. 
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2.4.3 Elektrische Eigenschaften 
Die elektrische Wirkung eines mechanischen Schwingers in einer Schaltung kann 
durch das Transmission-Line-Modell dargestellt werden [BAN99]. In bestimmten 
Fällen nahe der Resonanz bei geringer Belastung und Dämpfung kann das Modell 
durch das Ersatzschaltbild nach Butterworth-van-Dyke (BVD) mit diskreten 
Impedanzelementen vereinfacht werden (siehe Abbildung 17). Es beschreibt das 
elektrische Verhalten des Quarzes in der Nähe seiner Resonanz bei geringer Belastung. 
Dabei entspricht die dynamische Kapazität Cq der elastischen Nachgiebigkeit, die 
Induktivität Lq der schwingenden Masse und der Lastwiderstand Rq den dynamischen 
Schwingungsverlusten durch Dämpfung. Die Größen bilden einen elektrischen 
Serienkreis, dem eine statische Kapazität C0 parallel geschaltet ist. C0 entspricht der 
Kapazität der gegenüberliegenden Elektroden, vermehrt um die statische Kapazität der 
Anschlüsse und des Aufbaus [HAU91, JAN00]. 
 
Abbildung 17: Ersatzschaltbild [JAN00] 
Die Impedanz Zq des Ersatzschaltbildes ist eine komplexe Größe, die sich aus dem 














 1  Gleichung 9
= Kreisfrequenz = 2f 
Der Betrag der Impedanz Z und der Phasenwinkel  sind allgemein gegeben durch: 








Xarctan  Gleichung 11
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  Gleichung 15
K elektromechanischer Kopplungsfaktor 
q Dielektrizitätskonstante Quarz 
q dynamische Viskosität des Quarzes 
Der in Gleichung 13 eingeführte elektromechanische Kopplungsfaktor K beschreibt 
das Verhältnis der im Quarz elastisch zur elektrisch gespeicherten Energie und beträgt 
für einen AT-geschnittenen Quarz K= 7,7410-3 [BOT82, CER97]. 
Die Schwingungsgüte Q (Q-Factor) ist Maß für die Qualität eines Resonanzsystems 
und beschreibt das Verhältnis der im System gespeicherten Gesamtenergie zur pro 














Geringe Energieverluste und somit kleine Lastwiderstände Rq führen zu einer hohen 
Güte. Sie bestimmt darüber, wie lange eine bestehende Schwingung nach Abschalten 
der Anregung anhält.  
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Bei einem idealen, verlustfreien Quarz kann die durch Schwingungsverluste 
entstehende Dämpfung Rq vernachlässigt werden (Rq=0) [YAN93]. In diesem Fall 
weist der Quarz zwei Resonanzfrequenzen beim minimalen und maximalen Betrag der 
Impedanz Z auf. Die Frequenzen werden als Resonanzfrequenz fR  (= Serienresonanz) 
und Antiresonanzfrequenz fA  (= Parallelresonanz) bezeichnet. In beiden Fällen wird 




















In Abbildung 18 ist das Impedanzspektrum eines Quarzes mit den beschriebenen 
Frequenzen gezeigt. 
Abbildung 18: Impedanzverlauf eines idealen Quarzes  
Der Lastwiderstand Rq beinhaltet intrinsiche Dämpfungserscheinungen des Quarzes, 
die in einem realen System berücksichtigt werden müssen (Rq>0). Durch diese 
Dämpfungseinflüsse entspricht die Frequenz im Phasennulldurchgang nicht mehr der 
Frequenz minimaler und maximaler Impedanz [YAN93, JAN00]. Abbildung 19 zeigt 
den durch Dämpfungseinflüsse veränderten Phasenverlauf. 
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Abbildung 19: Impedanzverlauf eines realen Quarzes  
fR spaltet sich auf zu fZmin, der Frequenz bei minimaler Impedanz, und fS, der Frequenz 
beim ersten Phasennulldurchgang. Ebenso spaltet sich fA auf zu fZmax, der Frequenz bei 
maximaler Impedanz, und der Frequenz beim zweiten Phasennulldurchgang fP 
[BOT82]. 
 	 1min RZ ff  Gleichung 19
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Cr q  Gleichung 24
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Die Verschiebung der vier Frequenzen in Bezug zu fR und fA lässt auf die Dämpfung 
des Schwingquarzes schließen. Während fZmax und fS mit wachsender Dämpfung 
steigen, verringern sich die Werte von fZmin und fP. Als weiteres Maß für die Dämpfung 
kann die Höhe des Phasenmaximums bzw. des Impedanzmaximums und -minimums 
gewertet werden, die mit zunehmender Dämpfung absinken [JAN00]. 
Die Schwingquarzgüte Q (siehe Gleichung 16) kann ebenfalls aus dem Quotienten der 
Resonanzfrequenz und der Halbwertsbreite der Impedanzkurve (Resonanzbandbreite) 
im Bereich der Serienresonanz bestimmt werden. 
Wird ein Quarz als frequenzbestimmendes Glied in einer Oszillatorschaltung 
betrieben, so bilden die imaginären Bauelemente des Quarz-Ersatzschaltbildes dabei 
einen Schwingkreis. Bei Serienresonanz ergänzen sich Lq und Cq zu einem  
Serienschwingkreis. Bei Parallelresonanz bildet Lq mit der unvermeidbaren statischen 
Kapazität der Anschlusselektroden C0 einen Parallelschwingkreis, wodurch sich aber 
eine schlechtere Schwingungsgüte Q (siehe Gleichung 16; Verwendung von C0 
anstelle Cq) ergibt. Eine hohe Qualität des Resonanzsystems kann also nur im Bereich 
der Serienresonanz (hohe Schwingkreisgüte) erreicht werden. In einer Serien-
Oszillatorschaltung wird der Quarz immer an der Stelle seiner minimalen Impedanz 
schwingen, da er nur an dieser Stelle dem Rückkopplungsnetzwerk eines Oszillators 
die Rückkopplung ermöglicht (siehe Kapitel 2.4.8). Der Quarz wirkt damit als 
elektrisches Filter mit einem Durchlassbereich bei fZmin.  
2.4.4 Einfluss von Flüssigkeiten auf die Quarzmikrowaage 
Wird der Quarz einseitig in einer newtonschen Flüssigkeit betrieben, so wird die 
Scheroszillation in das flüssige Medium fortgesetzt. Die Scherwelle breitet sich dabei 
senkrecht zur Quarzoberfläche in die Flüssigkeit aus, wobei sie jedoch stark gedämpft 
wird (siehe Abbildung 20). 
 
Abbildung 20: Dämpfung der Scheroszillation nach Übergang in die flüssige Phase [BAN99] 
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f Dichte der Flüssigkeit 
f dynamische Viskosität der Flüssigkeit 
Der Quarz wurde in dieser Arbeit nur einseitig in Flüssigkeit betrieben, da Messungen 
von Proteinen in gepufferten Salzlösungen durchgeführt wurden und z.B. bereits die 
Leitfähigkeit von Leitungswasser ausreicht, um über den Elektroden einen 
Kurzschluss zu erzielen [BOR01]. 
Durch die Dichte und die Viskosität der Flüssigkeit werden ebenfalls die Dämpfung 
und die Resonanzfrequenz des Quarzes beeinflusst. Für den einseitigen 








0	  Gleichung 26
Eine Erweiterung des BVD-Ersatzschaltbildes, die den Flüssigkeitseinfluss 
berücksichtigt, ist bei Bandey et al. [BAN99] und Martin et al. [MAR91] zu finden. 
Abbildung 21 zeigt das modifizierte BVD-Ersatzschaltbild für einen Quarz mit 
einseitigem Kontakt zu einer semi-infiniten newtonschen Flüssigkeit. 
 
Abbildung 21: Ersatzschaltbild für einen Quarz bei Kontakt mit Flüssigkeit [BAN99] 
Die Beladung durch Flüssigkeit wird durch eine zusätzliche mechanische Impedanz Zf 
ausgedrückt, die sich aus Lf und Rf zusammensetzt. Die zusätzliche Induktivität Lf 
entsteht, wenn die Flüssigkeit als zusätzliche Masse bei der Schwingung mitbewegt 
wird. Rf gibt die dadurch entstehenden Dämpfungsverluste wieder. 
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Die Gesamtimpedanz Zm setzt sich aus dem Anteil Zq des unbeeinflussten Quarzes und 
Zf des Quarzes unter Flüssigkeitseinfluss zusammen [BAN99]. 
Durch die unterschiedliche Geschwindigkeitsverteilung der Transversalwelle entlang 
der x-Achse (siehe Abbildung 15) kommt es zur Ausbildung von Longitudinalwellen 
am Ort der Scherbewegung [JAN00]. Wird der Quarz in Flüssigkeit betrieben, so 
bewegen sich die Teilchen in der Flüssigkeit in dieser vertikalen Richtung, die sich in 
eine Kompressionswelle senkrecht zur Oberfläche fortsetzen. Diese 
Kompressionswellen werden an Phasengrenzen oder aber auch an der Wand von 
Messzellen reflektiert, wodurch es zu Interferenzen kommen kann. Beträgt der 
Abstand zur Phasengrenze ein ganzzahliges Vielfaches von 
/2 der 
Kompressionswelle, so entstehen stehende Wellen, woraus eine Verminderung der 
Resonanzfrequenz resultiert. Dieser Zusammenhang ist bei der Herstellung der 
Messzelle für den Quarz zu berücksichtigen. 
Da der Quarz einseitig in Flüssigkeit betrieben wurde, entsteht weiterhin ein 
hydrostatischer Druck p, der durch folgende Gleichung beschrieben werden kann 
[BOR01]: 
2pAf pp   Gleichung 28
Ap ist dabei eine geometrieabhängige Komponente, die mit steigendem Durchmesser 
und abnehmender Dicke des Quarzes ansteigt. Die Druckabhängigkeit eines in dieser 
Arbeit verwendeten 20 MHz-Quarzes beträgt ca. 15 Hz/hPa [RAB03a]. Diese 
druckabhängige Frequenzverschiebung ist mit der Frequenzverschiebung durch Dichte 
und Viskositätseinflüsse zu addieren. 
Bewegt sich die an den Quarzresonator angrenzende Flüssigkeit nicht phasensynchron 
mit der Oberfläche mit, so entsteht weiterhin eine Abweichung zwischen dem realen 
Schwingungsverhalten und dem theoretisch berechneten. Dieser Oberflächeneffekt 
wird als Slip bezeichnet [MCH00]. 
Eine weitere Einflussgröße beim Betrieb in Flüssigkeit ist die Oberflächenrauheit des 
Quarzes. Von rauen, hydrophilen Oberflächen werden polare Flüssigkeiten wie 
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Wasser eingeschlossen und bei der Schwingung als zusätzliche Masse mitbewegt, 
während bei rauen hydrophoben Oberflächen die Flüssigkeiten nicht die gesamte 
Oberfläche bedecken und Hohlräume entstehen [JAN00, MAR93]. Ist die mittlere 
Oberflächenrauheit Ra kleiner als 0,15 f  so kann die Oberfläche jedoch als eben 
angesehen werden und die Einflüsse der eingeschlossenen Flüssigkeit (Liquid 
Trapping) können vernachlässigt werden. 
2.4.5 Einfluss von Biomolekülen auf die Quarzmikrowaage 
Die auf der Oberfläche des Quarzes immobilisierte Schicht von Antikörpern oder 
Proteinen kann als viskoelastische Schicht betrachtet werden [CER97]. Es handelt sich 
dabei um eine finite viskoelastische Schicht, d.h. die Dicke des Films ist kleiner als die 
Abklinglänge der akustischen Welle (siehe Abbildung 22). Bei dicken viskoelastischen 
Schichten können sich durch Überlagerung der hin- und rücklaufenden Welle stehende 
Wellen durch Reflexion der Transversalwelle an der Phasengrenze zwischen Luft und 
viskoelastischer Schicht ausbilden. Bei ungünstiger Dimensionierung (akustische 
Phasenverschiebung  erreicht /2) kommt es zu einer unerwünschten Eigenresonanz 
in der viskoelastischen Schicht, die sich als plötzlicher Anstieg der Quarz-
Resonanzfrequenz auswirkt. Oberhalb des Resonanzfalls ( > /2) schwingt die 
Oberfläche des Films um 90° phasenverschoben zur Quarzoberfläche. Dabei wird der 
Quarzresonator durch die entzogene Schwingungsenergie stark gedämpft [JAN00]. In 
dieser Arbeit wird der Quarz weit unterhalb der Eigenresonanz der viskoelastischen 
Schicht betrieben. Dadurch folgt der Film der Quarzoberfläche mit einer 
Phasenverschiebung von nahezu 0°. 
 
Abbildung 22: Dämpfung der Scheroszillation nach Übergang in eine finite viskoelastische Schicht 
[BAN99] 
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Die mechanische Impedanz bei Beladung mit einer viskoelastischen Schicht Zv ist 
abhängig von der beschriebenen Phasenverschiebung und der Dämpfung der Welle 
durch den Film. Sie lässt sich beschreiben durch [BAN99]: 
 vwvv dGZ   tanh  Gleichung 29
G komplexer Schermodul (G = G’+jG“) 
dv Dicke des viskoelastischen Films 
v Dichte des viskoelastischen Films 
w komplexe Wellenzahl der Transversalwelle ( Gj
v
w
  ) 
Der in Gleichung 29 eingeführte komplexe Schermodul G wird bei nicht idealen 
viskoelastischen Körpern verwendet. Der frequenzunabhängige Realteil G’ 
(Speichermodul) gibt den Anteil der Verformungsenergie an, der zurückgewonnen 
wird (elastisches Verhalten), während der frequenzabhängige Imaginärteil G’’ 
(Verlustmodul) den Teil der Energie umfasst, der durch viskoses Fließen dem 
Schwingvorgang entzogen wird (Dämpfung). Das Verhältnis von G’’zu G’ wird als 
Dissipationsfaktor bezeichnet und gibt den Energieumsatz pro 
Belastungs-/Entlastungszyklus wieder [KÖH08].  
Die mechanische Impedanz Zv lässt sich schwer in seinen realen und imaginären 
Anteil zerlegen. Gewöhnlich wird deswegen im erweiterten BVD-Ersatzschaltbild ein 
Impedanzelement verwendet (siehe Abbildung 23). 
 
Abbildung 23: Ersatzschaltbild für einen Quarz bei Kontakt mit einer finiten viskoelastischen 
Schicht [BAN99] 
Da die Anlagerung der Biomoleküle im flüssigen Medium erfolgt, muss weiterhin 
noch die in Kapitel 2.4.4 beschriebene Beladung durch eine semi-infinite newtonsche 
Flüssigkeit berücksichtigt werden. In Abbildung 24 ist die Dämpfung der 
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Scheroszillation bei Beladung mit einer finiten viskoelastischen Schicht und einer 
semi-infiniten newtonschen Flüssigkeit gezeigt. 
 
Abbildung 24: Dämpfung der Scheroszillation nach Übergang in eine finite viskoelastische und 
semi-infinite newtonsche Schicht [BAN99] 
Durch die entstehende Phasenverschiebung in der viskoelastischen Schicht lässt sich 
die Gesamtimpedanz dieser Schichtkombination nicht mehr durch eine bloße Addition 
aller Einzelimpedanzen beschreiben. 
Die kombinierte mechanische Impedanz ZK der beiden nichtadditiven Beladungen ist 
nach Bandey et al. [BAN99] durch folgende Formel zu lösen, die die mechanische 
Impedanz Zv der viskoelastischen Schicht sowie die mechanische Impedanz Zf der 
Flüssigkeit berücksichtigt: 
   



















Im erweiterten BVD-Ersatzschaltbild werden beide Impedanzen in Reihe geschaltet 
(siehe Abbildung 25). 
 
Abbildung 25: Ersatzschaltbild für einen Quarz bei Kontakt mit einer Schichtkombination aus  
finiter viskoelastischer Schicht und semi-infiniter viskoelastischer Flüssigkeit [BAN99] 
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Wird der Quarz – wie in dieser Arbeit – als Immunosensor verwendet, so müssen 
mehrere viskoelastische Schichten berücksichtigt werden. Gleichung 30 kann dafür 
unter Berücksichtigung von n viskoelastischen Schichten durch folgende 
Rekursivformel verallgemeinert werden: 
     














































Die Impedanz ZKn ist die gesamte mechanische Impedanz bis einschließlich der n-ten 
viskoelastischen Schicht, wobei Zs(n+1) die Impedanz der semi-infiniten newtonschen 
Flüssigkeit darstellt (siehe Abbildung 26). 
 
Abbildung 26: Schichtmodell zur Berechnung der mechanischen Gesamtimpedanz [BAN99] 
Das erweiterte BVD-Ersatzschaltbild für die Beladung mit n viskoelastische Schichten 
ist in Abbildung 27 gezeigt. 
Abbildung 27: Ersatzschaltbild für einen Quarz bei Kontakt mit n viskoelastischen Schichten 
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2.4.6 Herstellung der Quarzsensoren 
Die in dieser Arbeit verwendeten Quarzsensoren wurden mittels nasschemischen 
Ätzens selbst hergestellt. Kommerziell erhältliche Quarzsensoren bestehen 
normalerweise aus einem runden Quarzplättchen (mit beidseitig aufgebrachten 
Elektroden), das durch Läppen oder Polieren auf die gewünschte Dicke bzw. 
Resonanzfrequenz gebracht wird (siehe Gleichung 8). Die wirtschaftliche Grenze der 
Herstellbarkeit dünner Quarzplättchen liegt bei einer Dicke von etwa 80 μm bzw. 
20 MHz [NEU97]. Die technologische Grenze der Herstellung liegt bei ungefähr 
40 MHz [FIN00]. 
Die in dieser Arbeit gefertigten Sensoren wurden in der Inverted-Mesa-Struktur 
hergestellt, bei der nur partiell eine Membran auf die gewünschte Dicke geätzt wird 
und ein dickerer und damit stabilerer äußerer Rand stehen gelassen wird. In Abbildung 
28 ist schematisch eine solche Struktur gezeigt. Die z’-Achse ist dabei die um den AT-
Schnittwinkel gedrehte z-Achse. In Richtung der x-Achse bewegt sich die 
Dickenscherschwingung [LUC97]. 
 
Abbildung 28: Schema eines geätzten Quarzes mit Inverted-Mesa-Struktur 
Durch Verwendung von Inverted-Mesa-Strukturen sind Resonanzfrequenzen in der 
Grundfrequenz bis 250 MHz möglich [FIN00]. Durch Verwendung von 
Schwingquarzen in diesen hohen Frequenzbereichen kann die Massenempfindlichkeit 
nach Gleichung 3 erheblich gesteigert werden. Jedoch steht dieser Steigerung auch 
eine höhere Empfindlichkeit auf Störeinflüsse beim Betrieb in Flüssigkeit gegenüber 
(siehe Kapitel 2.4.4). Rabe et al. [RAB03b] konnten bei Messungen mit einem 20, 30 
und 50 MHz Sensor in einer newtonschen Flüssigkeit zeigen, dass das beste Rausch-
zu-Signal-Verhältnis bei dem 20 MHz Quarz erzielt wird. Da bei immunosensorischen 
Anwendungen eine geringe Nachweisgrenze ein bedeutender Faktor ist, wurden die in 
dieser Arbeit gefertigten Sensoren ausschließlich auf etwa 80 μm (20 MHz) geätzt. 
Das Ätzen des Quarzmaterials kann sowohl durch Trockenätzprozesse mit einer 
Mischung aus Tetrafluorkohlenstoff, Hexafluorschwefel und Sauerstoff [DAH95] als 
auch nasschemisch mit einer Mischung aus Flusssäure, Ammoniumfluorid und Wasser 
durchgeführt werden. Bei beiden Prozessen sind die Fluorid-Ionen die entscheidend 
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am Ätzprozess beteiligten Komponenten. Der Mechanismus des nasschemischen 
Ätzprozesses, wie er in dieser Arbeit verwendet wurde, ist in Abbildung 29 gezeigt 
[HED93].  
Das Silizium ist im Quarzkristall von vier Sauerstoffatomen umgeben. An der 
Oberfläche des Kristalls bilden sich durch das Fehlen weiterer Siliziumatome 
Doppelbindungen zwischen Silizium und den endständigen Sauerstoffatomen aus. In 
der wässrigen Ätzlösung bilden sich zunächst OH-Gruppen an der Quarzoberfläche, 
die anschließend durch Fluor verdrängt werden. Durch die hohe Elektronegativität ist 
es möglich, dass sich weiteres Fluor an das Silizium bindet, wobei schließlich das 
lösliche SiF6- entsteht. Bei Verwendung einer gepufferten Ätzlösung mit 
Ammoniumfluorid entsteht darauf Ammoniumhexafluorid. 
Eine ausführliche Beschreibung der Designüberlegung und des mikrotechnischen 
Prozesses zur Herstellung der Quarzsensoren ist bei Rabe [RAB03a] zu finden. 
 
 
Abbildung 29: Nasschemischer Ätzprozess von Quarz 
2.4.7 Immobilisierung 
Für die Anwendung als Immunosensor müssen Fängermoleküle auf der Oberfläche des 
Quarzsensors bzw. auf dessen der Flüssigkeit zugewandten Elektrode immobilisiert 
werden. Während dieser Arbeit wurden ausschließlich stabilitätsoptimierte 
Antikörperfragmente verwendet. Zur Bindung dieser Antikörperfragmente auf der 
Goldoberfläche wurde eine direkte Kopplung durch Chemisorption und eine kovalente 
Anbindung durch selbstorganisierende Monolayer (SAM- Self Assembled Monolayer) 
angewendet. 
Die direkte Anbindung von Antikörperfragmenten auf Goldoberflächen ist durch die 
schwefelhaltige Aminosäure Cystein möglich, die ein Bestandteil der Antikörper ist. 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0
Grundlagen der mikrofluidischen Proteinanalytik 
 43
Durch die Affinität von Schwefel zu Gold kommt es zu einer chemischen Adsorption 
auf der Metalloberfläche. Schwefel liegt beim Cystein in Form von Thiolgruppen 
(-SH) vor, die durch eine Redoxreaktion (siehe Abbildung 30) an das Metall binden 
[WID91].  
 
Abbildung 30: Redoxreaktion einer Thiolgruppe mit einer Goldoberfläche 
Bei der chemischen Adsorption bildet sich eine Monoschicht aus. Der Vorteil dieser 
Methode ist die schnelle und einfache Umsetzung der Anbindung der 
Antikörperfragmente an den Sensor. Die Nachteile dieses Verfahrens sind jedoch 
gravierend, da es bei der direkten Bindung zu Konformationsänderungen oder aber 
auch zu Denaturierungen bei Kontakt mit der Goldoberfläche kommen kann [BOL02]. 
Dadurch kann die spezifische Affinität der Antikörperfragmente zum 
nachzuweisenden Analyten verloren gehen. Da Cystein-Gruppen mehrfach innerhalb 
der Antikörperstruktur auftreten, ist die Bindung über diese Gruppen auf der 
Goldoberfläche unkontrolliert. Wird also ein Antikörperfragment am Gold gebunden 
und behält seine spezifischen Eigenschaften zur Bindung eines bestimmten Antigens, 
so kann die Bindungsstelle evtl. nicht zugänglich sein (siehe Abbildung 31). 
 
Abbildung 31: Bindung von Antikörperfragmenten an der Goldoberfläche durch Chemisorption 
Dieses Problem kann umgangen werden, indem modifizierte Antikörperfragmente, die 
ein endständiges Cystein besitzen und so eine zusätzliche Thiolgruppe liefern, genutzt 
werden [VIK05]. Befindet sich dieses Cystein auf der entgegengesetzten Seite des 
antigenbindenden Bereichs, so erfolgt die Kopplung zu einem großen Teil über diese 
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Gruppe und die Bindungsstelle für den Immunkomplex bleibt frei zugänglich (siehe 
Abbildung 32). 
 
Abbildung 32: Bindung von Antikörperfragmenten mit endständiger Thiolgruppe an der 
Goldoberfläche 
Eine weitere Möglichkeit ergibt sich durch Verwendung von so genannten 
Crosslinkern. Es handelt sich dabei um chemische Reagenzien, die zunächst über ein 
Alkanthiol - wie oben beschrieben - auf der Goldoberfläche immobilisiert werden. 
Anschließend wird daran kovalent das Antikörperfragment gebunden. Bei langkettigen 
Alkanthiolen spricht man von selbstorganisierenden Monolayern (SAM). Unter 
Selbstorganisation wird die spontane Anordnung von Molekülen verstanden. Der 
Grund für den spontanen Verlauf der Selbstorganisation liegt darin begründet, dass 
sich die Endstruktur nahe dem thermodynamischen Gleichgewicht befindet [XIA98]. 
Die Schichten zeichnen sich durch eine hohe Packdichte, einen hohen Grad an 
Ordnung und eine hohe Stabilität gegenüber äußeren Umgebungseinflüssen aus 
[MU01]. Eine hochgeordnete Alkanthiolatmonoschicht auf Gold ist in Abbildung 33 
dargestellt. 
 
Abbildung 33: Schematische Darstellung einer hochgeordneten Alkanthiolatmonoschicht [XIA98] 
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Die Alkylketten sind um ca. 30 ° gegen die Ebenennormale gekippt, was dazu führt, 
dass die Van-der-Waals-Wechselwirkungen zwischen benachbarten Methylgruppen 
maximiert werden. Der Abstand der einzelnen Alkylketten liegt bei etwa 0,5 nm. 
Dieser enge Kontakt führt zu einer Erniedrigung der konfigurativen Entropie der 
Alkylketten und somit zu einer geordneten Struktur [XIA98]. Die Eigenschaften der 
Monoschicht können durch den Austausch der funktionellen Kopfgruppen X verändert 
werden. 
In dieser Arbeit werden drei verschiedene Crosslinker verwendet. Bei der ersten 
Variante wird zunächst die langkettige 11-Mercaptoundecansäure über eine chemische 
Adsorption an die Goldoberfläche gebunden. Die terminale Carboxylgruppe wird 
anschließend mit N-Hydroxysuccinimid (NHS) in Gegenwart von 
N-(3-Dimethylaminopropyl-N-Ethylcarbodiimid) (EDC) aktiviert. Das 
Antikörperfragment kann daraufhin über eine Aminokopplung an diese aktivierte 
Carboxylgruppe gebunden werden (siehe Abbildung 34) [VAU99].  
 
Abbildung 34: Kopplung eines scFv-Antikörperfragments über eine Aminokopplung mit 11-
Mercaptoundecansäure 
Als zweite Variante wird die bifunktionale Verbindung 3,3-Dithiodipropionsäure-
di(N-hydroxysuccinimidester) (DSP), die auch unter dem Namen Lomants-Reagenz 
bekannt ist, verwendet. Da hier die Carboxylgruppen bereits verestert sind, ist keine 
weitere Aktivierung notwendig (siehe Abbildung 35) [UTT98, STO98]. 
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Abbildung 35: Kopplung eines scFv-Antikörperfragments über eine Aminokopplung mit DSP 
Bei der dritten Variante wird zunächst Cystamin durch Chemisorption am Gold 
gebunden. Die primäre Amingruppe reagiert unter Ausbildung einer Schiffschen Base 
mit dem bifunktionellen Glutardialdehyd. Die dabei verbleibende terminale 
Aldehydgruppe kann so anschließend unter Ausbildung einer weiteren Schiffschen 
Base mit der Amingruppe des Antikörperfragments in Reaktion treten (siehe 
Abbildung 36) [LI02, KUR02]. 
 
Abbildung 36: Kopplung eines scFv-Antikörperfragments mit Cystamin und Glutardialdehyd 
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Bei allen beschriebenen Kopplungsvarianten erfolgt die Bindung über terminale 
Amingruppen der Antikörperfragmente. Da diese Amingruppen vielfach in der 
Struktur der Antikörper vorkommen, ist ebenfalls - wie bei der direkten Chemisorption 
- nicht gewährleistet, dass die spezifischen Gruppen zur Affinitätsbindung zwischen 
Antikörperfragment und Antigen frei zugänglich sind. Durch die Verwendung der 
langkettigen Linkerlayer ist jedoch eine wesentlich bessere Flexibilität bei der 
Kopplung gegeben (siehe Abbildung 37) [MIC05a]. 
 
Abbildung 37: Bindung von Antikörperfragmenten über Crosslinker an der Goldoberfläche 
2.4.8 Messdatenerfassung 
Die Messdaten des Quarzssensors können durch zwei verschiedene Methoden 
aufgenommen werden. Als passives Element kann der Quarz durch einen vektoriellen 
Netzwerkanalysator betrieben und vermessen werden. Der Vorteil dieser Methode 
liegt primär darin, dass neben der Resonanzfrequenz auch automatisch weitere 
elektrische Größen ermittelt werden, durch die Rückschlüsse auf die Werte des Quarz-
Ersatzschaltbildes (siehe Kapitel 2.4.3) gezogen werden können. Ebenso kann das 
Verhalten des Quarzes auch außerhalb seiner Resonanzfrequenz charakterisiert 
werden. Der wesentliche Nachteil dieses Verfahrens ergibt sich allerdings durch eine 
in der Praxis begrenzte Frequenzauflösung von derzeit erhältlichen Analysatoren. Ihre 
hohen Anschaffungskosten und nicht zuletzt die Größe der Messgeräte, die die 
Integration des Messaufbaus in ein portables Gerät gänzlich verhindert, machen dieses 
Verfahren nur im gut ausgerüsteten Forschungslabor interessant. 
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Bei der zweiten Methode wird der Quarz als frequenzbestimmendes Element aktiv in 
einer Oszillatorschaltung betrieben. Diese Anwendung hat den Vorteil, dass solche 
Schaltungen kostengünstig und durch Verwendung von SMD-Bauteilen auch nahezu 
beliebig klein umgesetzt werden können. Für den Betrieb von Resonatoren in 
Flüssigkeiten eignen sich jedoch keine Standardschaltungen, da diese nur zur 
Verwendung von weitgehend unbelasteten Quarzen konstruiert sind. Daher wurde in 
dieser Arbeit auf eine spezielle Applikation von Borngräber [BOR01] zurückgegriffen, 
die zielgerichtet zur Ansteuerung von Quarzresonatoren in Flüssigkeiten ausgearbeitet 
wurde und für die gestellte Messaufgabe angepasst ist. Insbesondere das Auftreten von 
großen Phasenwinkeln im Resonanzfall, bedingt durch die extrem starke Dämpfung 
der Flüssigkeitsumgebung, macht sowohl eine Kompensation der Phasenlage durch ein 
speziell dimensioniertes Rückkopplungsnetzwerk als auch den Einsatz einer 
automatischen Pegelregelung notwendig. Mittels dieser Regelung wird die Amplitude 
der elektrischen Schwingung kontrolliert und dem Quarz stets soviel Energie 
zugeführt, dass die Schwingung auch unter wechselnden Betriebsbedingungen – wie 
die Anlagerung verschiedener Biokomponenten in Flüssigkeit – jederzeit 
aufrechterhalten wird. Die Höhe der intern erzeugten Amplituden-Regelspannung ist 
ein Maß für die Dämpfung, die die Flüssigkeit auf den Quarz ausübt: je höher die 
Regelspannung, desto mehr Energie muss zur Aufrechterhaltung der Schwingung 
zurückgekoppelt werden, folglich desto höher ist die aktuell vorherrschende 
Dämpfung. 
Der Rückkopplungszweig besteht aus dem frequenzbestimmenden Glied „F“ (Quarz) 
und dem Rückkopplungsglied „R“. Abbildung 38 zeigt das allgemeine 
Prinzipschaltbild eines rückgekoppelten Oszillators. 
 
Abbildung 38: Schema eines rückgekoppelten Oszillators 
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Die Schwingbedingung des Oszillators besteht aus einer Amplitudenbedingung: 
 Kf  V  $ 1 Gleichung 32




BK f  ) 




AV  ) 
und einer Phasenbedingung: 
 2 nges  Gleichung 33
,...3,2,1,0n  
Die Amplitudenbedingung sagt aus, dass mindestens die Dämpfungsverluste durch das 
Rückkopplungsnetzwerk (frequenzbestimmendes Glied „F“ + Rückkopplungsglied 
„R“) wieder ausgeglichen werden müssen. Die Phasenbedingung legt fest, dass diese 
Kompensation auch exakt zum richtigen Zeitpunkt, also in richtiger Phasenlage 
erfolgen muss. Wegen der angestrebten gleichen Phasenlage von Ein- zu 
Ausgangssignal spricht man hier in diesem Fall auch von einer Mitkopplung. 
Durch eine integrierte Ausgangsstufe („Last“) wird ein Teil der Schwingenergie des 
Quarzes ausgekoppelt und verstärkt, sodass am Messausgang die aktuelle 
Schwingfrequenz mit einem Frequenzzähler ermittelt werden kann. 
Die Oszillatorschaltung wird bei bzw. in der Nähe der Serienresonanz betrieben (siehe 
Kapitel 2.4.3). Oszillatorschaltungen, die den Quarz bei seiner Parallelresonanz 
betreiben, gibt es streng genommen nicht [BOR01]. Obwohl dies  irrtümlicherweise 
oft im technischen Sprachgebrauch zu finden ist, handelt es sich dabei lediglich um 
den Betrieb des Quarzes in Verbindung mit seiner unerwünschten, aber leider 
unvermeidbaren Parasitärkapazität C0. Diese limitiert die erreichbare 
Schwingkreisgüte und hat damit großen Einfluss auf die erreichbare Stabilität. 
Professionelle Präzisionsoszillatoren werden daher stets in echter Serienresonanz 
betrieben, da nur in dieser Schaltungsvariante die hohe Schwingkreisgüte eines 
Quarzes vollständig ausgenutzt werden kann. 
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2.4.9 Immunosensorische Anwendungen von Quarzmikrowaagen in Flüssigkeit 
Für Messungen in flüssigem Medium wird der Quarz gewöhnlich zwischen zwei 
Dichtringe in einer Messzelle aus Kunststoff oder Metall eingespannt [HEN99, LIE97, 
MAS98, SAK01]. Dabei muss beachtet werden, dass die Dichtringe so weit wie 
möglich außen auf der Quarzscheibe aufgelegt werden, sodass die Dämpfung durch 
die radiale Schichtwägeempfindlichkeit (siehe Kapitel 2.4.2) möglichst gering ist. Die 
Flüssigkeit wird einseitig über die Quarzoberfläche geleitet. Soll der Sensor getauscht 
werden, muss entweder ein Quarzsensor neu eingespannt oder die komplette Messzelle 
getauscht werden, was entweder sehr umständlich oder aber sehr teuer ist.  
Eine sehr einfache Methode ergibt sich durch ein Tauchverfahren, bei dem der 
Quarzsensor vollständig in die Analyselösung eingetaucht wird und nach Anlagerung 
die Veränderung der Resonanzfrequenz an Luft gemessen wird [KUR02, KUR04, 
KUR06, AIZ06]. Diese Methode hat den Vorteil, dass die in Kapitel 2.4.4 
beschriebenen Einflüsse der Flüssigkeit wegfallen und die Sauerbrey-Gleichung 
(Gleichung 3) angenommen werden kann. Durch den häufigen Wechsel zwischen Luft 
und Flüssigkeit sind die Messwerte jedoch mit einem großen Fehler behaftet und das 
Messsystem ist nicht für den Einsatz in einer Point-of-Care–Diagnostik geeignet. 
Quarzmikrowaagen werden im Bereich der Biosensoren - insbesondere der 
Immunosensorik - in einer großen Bandbreite verwendet [COO07]. Rekombinante 
scFv-Antikörper, die aus einer Phagendisplay-Bibliothek stammen, wurden erstmalig 
von Shen et al. [SHE05, SHE07] für einen QCM-basierten Mikrosensor eingesetzt. 
Von QCM-basierten Immunosensoren für die CRP-Detektion berichteten Kurosawa et 
al. und Aizawa et al.. Sie vergleichen die Immobilisierung von Anti-CRP-Antikörpern 
bei Verwendung verschiedener Linkerlayer oder Polymerschichten, wobei der 
Quarzsensor wie oben beschrieben nach jedem Immobilisierungsschritt getrocknet 
wurde [KUR02, KUR04, KUR06, AIZ06]. Als weitere Möglichkeit zur Kopplung von 
CRP an die Sensoroberfläche beschreiben sie Latex-Beads, die zuvor mit Anti-CRP-
Antikörper beschichtet wurden [AIZ01, KUR03]. Die Messungen erfolgen hier in 
einer Küvette. Anstelle von Antikörpern verwendet Geier [GEI06] Aptamere zur 
Anbindung des CRP an den Sensor. 
Wenige kommerzielle QCM-Systeme für Messungen in Flüssigkeit sind bereits seit 
einiger Zeit auf dem Markt erhältlich. Mit den schwedischen Q-Sense-Systemen 
[QSE08] ist es möglich, neben der Resonanzfrequenz auch die Dämpfung des 
Resonators zu erfassen. Es kann zwischen einem System mit vier Fließzellen (E4) und 
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einer Fließzelle (E1) gewählt werden. Die Fließzellen bestehen aus Aluminium und 
Titan. Der Quarzsensor, der mit unterschiedlichen Beschichtungen angeboten wird, 
muss – wie oben beschrieben – mittels Dichtringen in das Fließsystem eingespannt 
werden. Die Messkammer ist temperaturgeregelt und wird mit einer externen 
Schlauchpumpe verbunden. 
Das LiquiLab 21-System [LIQ05] wird vom Institut für Automation und 
Kommunikation e.V. Magdeburg als Experimentalsystem angeboten. Es handelt sich 
dabei um eine temperaturstabilisierte Messkammer mit zwei integrierten 
Schlauchpumpen für Untersuchungen mit Schwingquarzen in Flüssigkeit. Es 
beinhaltet vier Messzellen aus Polycarbonat oder PMMA, in die ebenfalls der 
Quarzsensor wie oben beschrieben eingespannt wird. Optional kann das Messsystem 
mit einer Erfassung der Dämpfung erweitert werden. 
Die britische Firma Akubio [AKU08] bietet ein Analysesystem mit automatisierter 
Probe-Handhabung an. Jeweils zwei Quarzsensoren sind in einem mikrofluidischen 
Chip integriert, der in das Fließsystem eingelegt werden muss und einfach getauscht 
werden kann. Die Sensor-Chips sind mit unterschiedlichen Beschichtungen erhältlich. 
Insgesamt können bis zu vier parallele Messungen in dem Analysesystem durchgeführt 
werden. 
Quarzmikrowaagen sind durch ihre ähnlichen Einsatzgebiete mit der 
Oberflächenplasmonenresonanz-Spektroskopie vergleichbar. Mit dem in Kapitel 2.3.1 
vorgestellten BIAcore-System lassen sich ebenfalls automatisierte Messungen in 
Flüssigkeit im Bereich der Immunosensorik durchführen. Kößlinger et al. [KÖS95] 
konnten bei einem Vergleich beider Systeme keine wesentlichen Unterschiede 
bezüglich ihrer Empfindlichkeit und Spezifität feststellen.  
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2.5 Affinitätschromatographie 
Unter Chromatographie wird ein Auftrennverfahren einer Mischung in ihre 
Bestandteile verstanden. Dabei werden die unterschiedlichen chemischen 
Eigenschaften der Komponenten hinsichtlich ihrer Fähigkeiten zur Adsorption an 
Oberflächen oder zur Auflösung in Flüssigkeiten ausgenutzt. Die zu trennende Probe 
wird dafür in eine mobile Phase (Flüssigkeit oder Gas) überführt und durch eine 
stationäre Phase geleitet. Unter dieser stationären Phase wird ein Festkörper bzw. ein 
festes Material mit einer großen Oberfläche verstanden. Durch die unterschiedlichen 
Wechselwirkungen zwischen den Bestandteilen der mobilen und der stationären Phase 
werden die Bestandteile unterschiedlich schnell weitertransportiert, wodurch sie 
voneinander getrennt werden können. Nach den Eigenschaften der mobilen Phase wird 
zwischen Gaschromatographie (GC) und Flüssigkeitschromatographie (LC) 
unterschieden. 
Die Affinitätschromatographie ist eine Variante der Flüssigkeitschromatographie, bei 
der die Fähigkeit eines Biomoleküls ausgenutzt wird, sich spezifisch und reversibel an 
einen bestimmten Liganden zu binden und es dadurch aus einer Mischung zu isolieren. 
Alle anderen Moleküle im zu trennenden Gemisch dürfen mit diesem Liganden keine 
Wechselwirkung eingehen. Die Affinitätschromatographie ist damit die Trennmethode 
mit der größten Spezifität und Selektivität für die Isolierung und Reinigung von 
Biomolekülen [LOT06]. 
2.5.1 Trennprinzip 
Voraussetzung für die affinitätschromatographische Reinigung ist das Vorhandensein 
einer ligandenbeladenen Matrix, die sich dicht gepackt in einem Reaktionsraum 
befindet. Typische Bindungspartner sind Antigene und Antikörper, Glykoproteine und 
Lectine sowie Enzyme und Coenzyme [LOT06]. Einer der Reaktionspartner wird 
kovalent als Ligand an die Matrix gebunden. Diese Bindung muss irreversibel 
erfolgen. Bei der Auswahl der Liganden unterscheidet man zwischen 
monospezifischen und gruppenspezifischen Liganden. Antikörper sind 
monospezifisch, da die Wechselwirkung ausschließlich zwischen einem definierten 
Bindungspaar erfolgt. In dieser Arbeit werden Beads als Trägermaterial für die 
Liganden verwendet. Beads sind Partikel mit einem Durchmesser von wenigen 
Mikrometern, die aus verschiedenen Materialien bestehen können (z.B. Zucker, 
Kunststoff, Glas). Durch ihren Aufbau weisen sie eine große spezifische Oberfläche 
auf. Grundvoraussetzung für die Bindung der Liganden sind geeignete funktionelle 
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Gruppen. Beads sind mit verschiedenen Arten von funktionellen Gruppen wie Epoxy-
Gruppen oder Streptavidin-Gruppen erhältlich. Je nach verwendetem Liganden werden 
unterschiedliche Gruppen benötigt. Die Kopplung des Liganden an die Beadoberfläche 
wird als Coaten bezeichnet. 
Abbildung 39 zeigt schematisch das Trennprinzip einer affinitätschromatographischen 
Reinigung. Wesentlich für den gesamten Trennprozess ist die nachfolgende Elution. 
Die Desorption der Biomoleküle kann spezifisch erfolgen, wenn ein bestimmter 
Eluent, z.B. ein weiterer ungebundener Ligand, den Reaktionspartner kompetitiv 
verdrängt. Für die unspezifische Desorption ist die Veränderung des pH-Wertes oder 
der Ionenstärke eine gängige Methode, wodurch sich die Konformation der 
Biomoleküle verändert. 
Abbildung 39: Prinzip einer affinitätschromatographischen Trennung 
2.5.2 Affinitätschromatographische Trennung in der Mikrofluidik 
Aus der Literatur ist bekannt, dass die Effektivität von Mikrostrukturen bei 
chromatographischen Anwendungen durch den Einsatz von Beads erhöht werden 
kann. Dies ist vor allem auf die starke Vergrößerung der Oberfläche zurückzuführen. 
So weisen 1 g Mikro-Beads mit einem Durchmesser von 100 nm eine Oberfläche von 
60 m2 auf [VER03]. 
Ein wesentlicher Vorteil bei der Verwendung von Mikro-Beads in mikrofluidischen 
Systemen ist die Kombinationsmöglichkeit von unterschiedlichen Materialen. So 
können Mikro-Beads aus Polystyrol oder Borsilikatglas mit mikrofluidischen 
Quarzglas- oder PDMS-Systemen kombiniert werden [SAT02, BUR02].  
Die verwendeten Mikro-Beads (s.o.) müssen in die mikrofluidischen Systeme 
integriert und ein Auswaschen verhindert werden. In der Literatur wurden 
verschiedene Umsetzungsmöglichkeiten vorgestellt. Sato et al. [SAT02] verwenden 
eine Erhöhung im Fließkanal, den die Mikro-Beads nicht überwinden können. Diese 
relativ einfache Methode verhindert jedoch ein gleichmäßiges Fließverhalten der zu 
trennenden Mischung. Bergkvist et al. [BER02] konnten theoretisch sowie auch 
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praktisch beweisen, dass durch Gitterstrukturen anstelle von massiven Erhöhungen das 
Fließverhalten verbessert wird. Solche Mikrostrukturen werden durch Säulen 
innerhalb der Mikrokanäle realisiert, deren Abstand ein Auswaschen der Mikro-Beads 
verhindert [AND00, CHU05]. 
2.6 Mikroventile 
Für die Steuerung der Fluidströme in mikrofluidischen Systemen sind integrierbare 
Ventile mit möglichst geringen Totvolumina zu verwenden. Für den Einsatz im 
Bereich der Proteindiagnostik müssen die Materialien, aus denen das Ventil hergestellt 
wird, zudem biokompatibel sein und dürfen im Betrieb nur möglichst wenig Wärme 
erzeugen, da dadurch die empfindlichen Biokomponenten geschädigt werden könnten. 
Seit der Vorstellung des ersten elektromagnetischen Mikroventils von Terry et al. 
[TER79] sind eine Vielzahl von Mikroventilen mit den unterschiedlichsten 
Aktorprinzipien entwickelt worden [OH06]. Grundlegend wird zwischen aktiven und 
passiven Mikroventilen unterschieden. Die am häufigsten eingesetzten passiven 
Ventile sind Rückschlagventile, die in den Ein- und Auslass von Mikropumpen 
integriert werden. Dabei lassen sie den Fluidstrom in Flussrichtung durch und sperren 
ihn in die andere Richtung. Die Umsetzung erfolgt dabei z.B. über Membranen 
[WIL03] oder Klappen [JEO02], die erst bei einem bestimmten Druck in Flussrichtung 
öffnen.  
Für die komplexe Regelung von Volumenströmen in mikrofluidischen Systemen mit 
verschiedenen Analyse- und Pufferlösungen müssen jedoch aktive Ventile verwendet 
werden. 
2.6.1 Varianten aktiver Mikroventile 
Die meisten aktiven Mikroventile kombinieren eine flexible Membran mit einem 
entsprechenden Aktor, der die Membran und somit die Flüssigkeit innerhalb des 
Ventils steuert. Die gängigen Ausführungsformen werden typischerweise als 
„normally open“ oder „normally closed“ bezeichnet. Aktive Ventile können nach 
Oh et al. [OH06] in „mechanische“, „nicht-mechanische“ und „externe“ Ausführungen 
aufgeteilt werden. Während die Umsetzung der ersten beiden Varianten innerhalb des 
miniaturisierten Systems erfolgen kann, wird das Ventil im letzten Fall von extern 
betrieben. Die bekannteste Umsetzungsmöglichkeit von Mikroventilen dieser Art sind 
pneumatische Varianten, die eine dünne Membran aus Silizium [TAK02] oder PDMS 
[BAE05] durch Druckluft oder Vakuum steuern. Die Miniaturisierung stellt sich 
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jedoch durch die Notwendigkeit zusätzlicher externer Druckluft oder Vakuumquellen 
als kompliziert dar. Für eine Integration in ein mikrofluidisches System ist diese Art 
von Ventilen deshalb nicht geeignet.  
Bei den „mechanischen“ Ausführungen werden mechanisch bewegliche Teile über 
elektromagnetische, elektrische, piezoelektrische oder thermische Aktoren gesteuert 
[OH06]. Besonders elektromagnetische Mikroventile sind dabei stark auf dem Markt 
verbreitet (z.B. LEE Hydraulische Miniaturkomponenten GmbH). Nachteilig bei 
diesen Varianten ist die bei einer Integration entstehende Wärmeentwicklung auf dem 
mikrofluidischen Chip. Außerdem werden meist zusätzliche elektrische Anschlüsse 
benötigt. Als größter Nachteil sind jedoch die verschiedenen Materialien zu nennen, 
aus denen die jeweiligen Aktoren bzw. mechanisch beweglichen Teile realisiert sind. 
Diese müssen mit dem biokompatiblen Material des Fließsystems kombiniert werden. 
Bei den „nicht-mechanischen“ Ausführungen hingegen sind keine mechanisch 
beweglichen Teile vorhanden. Der Flüssigkeitsstrom wird auf elektrochemischem oder 
rheologischem Weg bzw. durch einen Phasenwechsel des Aktormaterials kontrolliert. 
Die Verwendung von solchen Aktoren ist im Vergleich zu den klassischen 
Aktorprinzipien noch relativ neu. Durch ihre einfache und kostengünstige Umsetzung 
sind sie jedoch besonders im Bereich der mikrofluidischen Analysesysteme 
interessant. 
Auf elektrochemischem Weg können in Mikrokanälen Blasen erzeugt werden, durch 
die ein Rückschlagventil aktiv geöffnet werden kann. Die Größe der Blasen kann 
dabei durch das Potenzial einer integrierten Arbeitselektrode eingestellt werden 
[SUZ03].  
Beim rheologischem Aktor-Prinzip wird eine elektro-rheologische Flüssigkeit als 
Trägerfluid verwendet. Durch ein äußeres elektrisches Feld kann diese Flüssigkeit in 
ihrer Viskosität beeinflusst und somit das Ventil geschaltet werden [YOS02]. Die 
Funktion des Ventils ist somit jedoch nur auf die Steuerung bestimmter weniger 
Flüssigkeiten beschränkt. 
Aktoren, die auf chemischem Weg durch einen Phasenwechsel aktiviert werden, sind 
Paraffine, Sol-Gel-Materialien und Hydrogele. Paraffine und Sol-Gel-Materialien 
können durch eine Temperaturveränderung vom festen in den flüssigen Zustand 
überführt werden und somit direkt einen Kanal abdichten oder freigeben bzw. eine 
Membran steuern [PAL04, LIU02]. Ein großer Vorteil der vorgestellten Varianten ist 
die Möglichkeit, das Ventil komplett aus einem Material zu fertigen und den Aktor als 
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Stopfen im Kanal zu integrieren. Durch den Temperaturwechsel sind beide 
vorgestellten Varianten jedoch nicht für den Einsatz mit Biomaterialien geeignet. 
Hydrogele sind ähnlich anwendbar wie die vorgestellten Paraffine und Sol-Gel-
Materialien, da sie durch äußere Reize ihr Volumen verändern können. Doch reagieren 
sie nicht nur auf die Temperaturveränderungen, sondern z.B. auch auf den Wechsel 
des pH-Wertes. Als weiterer Vorteil ist zu nennen, dass sie bei optisch transparenten 
Ventil-Materialien wie PDMS „in-situ“-photopolymerisiert werden können. Da in 
dieser Arbeit Hydrogele als Aktoren verwendet wurden, sind ausführlichere 
Informationen über dieses Material im folgenden Abschnitt zu finden. 
2.6.2 Hydrogele 
Hydrogele sind dreidimensionale Polymernetzwerke aus hydrophilen organischen 
Komponenten, die durch kovalente oder nichtkovalente Wechselwirkungen vernetzt 
sind [NAY05]. Sie quellen in wässrigem Medium stark auf und können das Vielfache 
ihres Eigengewichtes an Wasser bzw. Wasser und darin gelösten Komponenten 
aufnehmen. In der Natur sind sie weit verbreitet, da sie sowohl in pflanzlichem als 
auch in tierischem Gewebe ein wesentlicher Bestandteil sind [THI95]. Durch die 
beschriebenen Eigenschaften werden Hydrogele häufig in Artikeln des täglichen 
Lebens als superabsorbierende Materialien z.B. in Babywindeln eingesetzt. Die derzeit 
wichtigsten Anwendungen in der Verfahrenstechnik sind die Ionenaustausch- und 
Gelchromatographie [THI95].  
2.6.2.1 Hydrogelvernetzung 
Die Art der Vernetzung von Hydrogelen ist für die Stabilität des Polymernetzwerkes 
verantwortlich. Physikalisch vernetzte Hydrogele bilden ihr Netzwerk durch 
hydrophobe Wechselwirkungen, Wasserstoffbrückenbindungen oder ionische 
Wechselwirkungen zwischen den Polymerkomponenten (siehe Abbildung 40).  
Diese Wechselwirkungen können durch Zugabe verschiedener Reagenzien gelöst 
werden, wodurch das Netzwerk abgebaut wird und von einer stabilen 
dreidimensionalen Struktur in eine Polymerlösung überführt wird. Hydrogele dieser 
Art werden als abbaubare Hydrogele bezeichnet und zur Verkapselung verschiedener 
Wirkstoffe oder Proteine verwendet, die dann durch den Abbau des Hydrogels gezielt 
über einen bestimmten Zeitraum freigegeben werden können. 
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Abbildung 40: Physikalische Vernetzung von Hydrogelen [NAY05] 
Bei chemisch vernetzten Hydrogelen wird das Netzwerk durch dauerhafte kovalente 
Bindungen gebildet, wodurch es eine beständige Struktur aufweist. Es ist jedoch 
möglich, abbaubare Komponenten in das Netzwerk zu integrieren, die sich z.B. unter 
physiologischen Bedingungen im Körper zersetzen [KHE06]. Diese Hydrogele können 
als Drug-Delivery-Systeme zur gezielten Medikamentendosierung im menschlichen 
Körper eingesetzt werden. 
Die chemische Vernetzung der Polymere erfolgt über eine radikalische 
Polymerisation. Eine gut untersuchte chemische Vernetzung ist die von 
2-Hydroxyethylmethacrylat (HEMA) mit dem Vernetzungsmittel 
Ethylenglycoldimethacrylat (EGDMA) zu Poly-HEMA-Hydrogelen [NAY05], die 
auch in dieser Arbeit Anwendung fand. Die eingesetzte Menge des Vernetzungsmittels 
bestimmt dabei das Quellverhalten des Hydrogels (siehe Kapitel 2.6.2.3). In 
Abbildung 41 ist die radikalische Vernetzungsreaktion gezeigt.  
Zum Start der Polymerisation wird ein UV-aktiver Photoinitiator wie z.B. 
2,2-Dimethoxy-2-phenyl-acetophenon (DMPA) verwendet. 
Durch den zusätzlichen Einbau von Comonomeren lassen sich die Hydrogele gezielt in 
ihren Eigenschaften beeinflussen. So können z.B. durch den Einbau von sauren oder 
basischen Komponenten Polyelektrolyt-Hydogele erhalten werden. 
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Abbildung 41: Radikalische Polymerisation von Ethylenglycoldimethacrylat (EGDMA) und 
2-Hydroxyethylmethacrylat (HEMA) 
2.6.2.2 Stimuliresponsive Hydrogele 
Stimuliresponsive Hydrogele verändern ihr Quellverhalten durch äußere Einflüsse wie 
Temperatur, pH-Wert, Ionenstärke, Licht, elektrische Felder oder den Einfluss von 
Biomolekülen [NAY05]. Bereits 1950 [KUH50] konnte der Einfluss des pH-Wertes 
auf bestimmte ionisierbare Polymere untersucht werden. Durch Tanaka et al. [TAN80] 
wurde später die theoretische Erklärung für dieses Phänomen gegeben. Da in dieser 
Arbeit ein pH-sensitives Polyelektrolyt-Hydogel verwendet wurde, soll im Folgenden 
das Quellverhalten für diese Art von stimuliresponsiven Polymeren beschrieben 
werden. 
Wird ein Hydrogel dieser Art Lösungen mit unterschiedlichem pH-Wert ausgesetzt, so 
treten die sauren oder basischen Copolymere in Aktion. Ein typisches Copolymer ist 
dabei die Poly-Acrylsäure (PAA), die auch in dieser Arbeit verwendet wurde. In 
Abbildung 42 ist die pH-abhängige Ionisierung von PAA gezeigt [QUI01]. 
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Abbildung 42: pH-abhängige Ionisierung von Poly-Acrylsäure (PAA) [QUI01] 
Bei hohen pH-Werten quillt das Gel durch die sich abstoßenden Coulomb-
Wechselwirkungen der geladenen Gruppen und der günstigeren Solvatisierung durch 
das wässrige Medium auf und vergrößert sein Volumen (siehe Abbildung 43).  
 
Abbildung 43: Schema der Quellung eines pH-sensitiven Hydrogels 
Die Ionisierung von Hydrogelen wird durch die elektrostatischen Effekte angrenzender 
ionisierter Gruppen beeinflusst. Die Dissoziationskonstante KA unterscheidet sich 
deshalb von der der Mono-Säure.  
2.6.2.3 Mechanische und aktorische Eigenschaften 
Im trockenen Zustand weisen Hydrogele – wie andere Polymere – ein sprödes 
Verhalten und eine hohe Glastemperatur auf. Im gequollenen Zustand sind sie 
viskoelastisch, wobei sich der Elastizitätsmodul um etwa eine Dimension verringert 
und je nach Hydrogel im Bereich zwischen Kilo- und Megapascal liegt [RIC00].  
In Abbildung 44 sind die Energiedichte sowie die Dynamik verschiedener Aktoren 
gegeneinander aufgetragen, die ebenfalls zur Umsetzung von Mikroventilen verwendet 
werden können.  
Obwohl Hydrogelaktoren im Vergleich zu Piezoaktoren oder auch Elekromagneten 
eine wesentlich höhere Energiedichte aufweisen, wird doch ersichtlich, dass die 
geringere Dynamik der Hydrogele der limitierende Faktor im Vergleich zu den 
anderen Aktorprinzipien ist. Bei Abmessungen des Aktors im Mikrometerbereich ist 
dennoch ein schnelle Reaktionszeit möglich. Die Quellungs- und Schrumpfungsrate 
eines Hydrogels ist dabei diffusionslimitiert. 
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Abbildung 44: Vergleich verschiedener Aktoren nach [RIC00] 
Die Quellung von Polyelektrolyt-Hydrogelen kann unter Berücksichtigung der 
Diffusion von Wasserstoffionen beschrieben werden. Von De et al. [DE02] wurden 
grundlegende Untersuchungen zur Beschreibung des Quellungsverhaltens von 
zylindrischen Polyelektrolyt-Hydogelen (HEMA/AA) durchgeführt. Dabei wurden die 
chemische Diffusion der Ionen innerhalb des Polymernetzwerkes und die mechanische 
Deformation des Netzwerkes während des Quellungsprozesses berücksichtigt. 
Der Transport der Ionen innerhalb des Gels ist auf die mit Flüssigkeit gefüllten 
Bereiche beschränkt. Bei einem hohen Hydratationsgrad H befindet sich eine große 
Menge an Flüssigkeit innerhalb des Polymers und die Diffusionsrate ist annähernd der 
der reinen Flüssigkeit. Bei geringen Hydratationsraten verringert sich die 
Diffusionsgeschwindigkeit. In diesem Fall ist die freie Weglänge der Ionen durch die 
Anwesenheit von Polymerketten kleiner. Das Quellungsvermögen des Polyelektrolyt-
Hydogels kann so durch seinen Vernetzungsgrad bzw. das Verhältnis zu seinem 
Comonomer eingestellt werden. Ebenso ist es möglich, dass der Transport der Ionen 
innerhalb des Gels noch durch weitere Effekte wie die elektrostatischen 
Wechselwirkungen mit Gruppen innerhalb des Netzwerkes beeinflusst werden kann. 
Die durchschnittliche Quellungsrate von HEMA/AA-Hydrogel-Proben 
unterschiedlicher Größe (Durchmesser: 150-300 μm) wurde ebenfalls von De et al. 
[DE02] bestimmt. Es konnte gezeigt werden, dass die Quellung bei kleineren Proben 
stärker ausgeprägt ist. Es wird davon ausgegangen, dass bei Proben dieser Größe die 
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elektrostatischen Wechselwirkungen einen stärkeren Einfluss haben. Außerdem ist das 
Verhältnis von Oberfläche zu Volumen bei kleinen Proben größer, wodurch diese eine 
größere Fläche für die Diffusion der Flüssigkeit bieten. 
Das mechanische Verhalten des Hydrogels während des Quellungsprozesses wurde 
anhand des Elastizitätsmoduls und der Poisson-Zahl untersucht. Johnson et al. 
[JOH03] konnte zeigen, dass der E-Modul einer HEMA/AA-Hydrogel-Probe bei 
hohen pH-Werten im gequollenen Zustand um 42 % absinkt. Die Steifigkeit des Gels 
nimmt somit mit der Quellung des Gels ab. Ebenso wurde untersucht, dass der 
E-Modul mit zunehmender Vernetzung des Hydrogels ansteigt.  
Der E-Modul ist somit proportional und der Quellungsgrad (siehe oben) indirekt 
proportional zur Vernetzungsdichte des Hydrogels. Bei der Herstellung von Hydrogel-
Aktoren muss also ein Kompromiss zwischen der Vernetzungsdichte und dem 
Quellungsgrad des Gels getroffen werden. 
Bei der Poisson-Zahl tritt keine Veränderung beim Wechsel des pH-Wertes auf.  
Abbildung 45 zeigt ein Schema eines gängigen Ventilkonzepts mit einem Hydrogel-
Aktor [LIU02], der von der zu steuernden Flüssigkeit durch eine runde, dünne 
Polymer-Membran getrennt ist. Nach ähnlichem Konzept wurde auch das Hydrogel-
Ventil in dieser Arbeit umgesetzt. 
 
Abbildung 45: Schema eines geschlossenen 3-D-Hydrogel-Ventils nach [LIU02] 
Liu et al. [LIU02] verwenden ein analytisches Modell zur Optimierung dieses Ventil-
Designs. Dabei wird der Zusammenhang zwischen der Durchbiegung der Membran S, 
der Membran-Dicke D und dem Membran-Radius R ermittelt. Diese so genannte 
Membran-Theorie ist gültig, wenn S um eine Größenordnung größer ist als D und das 
Durchbiegen der Membran als vernachlässigbar klein angenommen werden kann. Der 
Druck des Aktors ist tangential zur Mitte der Membran ausgerichtet und wird als 
gleichmäßig über D angenommen. Das Membranmaterial muss zudem isotrop und 
linear elastisch sein.  
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2.6.2.4 Integrierbare Hydrogel-Ventile 
In der Literatur wurden in den letzten Jahren bereits diverse Umsetzungen von aktiven 
Mikroventilen mit Hydrogel-Aktor vorgestellt. Richter et al. [RIC03] beschreiben ein 
temperatursensitives Ventil aus Silizium, dessen Hydrogel-Aktor sich direkt im 
Fließkanal befindet. Oberhalb einer Phasenübergangstemperatur von 34 °C reduziert 
das Gel sein Volumen drastisch, womit sich das Ventil öffnet. Das System wurde 
durch einen Glasdeckel geschlossen, auf dem sich Heizelemente und ein 
Temperatursensor befinden.  
Mikroventile, die nach ähnlichem Prinzip funktionieren, sind mehrfach in der Literatur 
zu finden [GAS07, YU03b]. Für den Einsatz in der Proteinanalytik sind diese Ventile 
jedoch nicht geeignet, da der Temperaturwechsel für die Biomoleküle schädlich sein 
kann.  
Hydrogel-Aktoren, die den Fluidstrom durch elektrische Felder [TAN82], Licht 
[SUZ90] oder Antigene [MIY99] steuern, sind ebenfalls aus der Literatur bekannt. 
Die in dieser Arbeit verwendeten pH-sensitiven Hydrogele wurden bisher am meisten 
untersucht [LIU02]. Für die Realisierung der mikrofluidischen Strukturen wird dabei 
sehr häufig PDMS (siehe Kapitel 2.2.2) genutzt. Dieses Material kann für die 
Herstellung der Mikrokanäle für pH- und Probelösungen verwendet werden und ist 
ebenfalls gut zur Herstellung dünner Membranen geeignet, durch die der Hydrogel-
Aktor von den Fließkanälen getrennt werden kann. Beebe et al. [BEE00a] stellen zwei 
verschiedene Umsetzungen zur Steuerung von Fluidströmen vor. Während sich bei der 
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ersten Variante mehrere Hydrogel-Aktoren innerhalb des Fluid-Kanals befinden, ist 
der Hydrogel-Aktor bei der zweiten Variante durch eine Membran getrennt. Die 
Steuerung des Hydrogel-Aktors mit unterschiedlichen pH-Lösungen kann somit 
getrennt von der zu steuernden Flüssigkeit erfolgen. Dadurch ist auch die Steuerung 
von pH-empfindlichen Lösungen wie Proteinlösungen möglich. Liu et al. [LIU02] 
verwenden ebenfalls eine dünne PDMS-Membran zur Abtrennung des Hydrogel-
Aktors von den fluidischen Kanälen. Baldi et al. [BAL03] stellen ein Ventil aus Glas, 
Silizium und PDMS vor. Der mikrofluidische Kanal wird hier nicht direkt durch eine 
PDMS-Membran, sondern durch eine Silizium-Boss-Struktur, die sich an der 
Membran befindet, unterbrochen. Eddington und Beebe [EDD04] stellen eine 
Injektions-Einheit aus einem Aktor-Array und einem Ventil vor, das ebenfalls aus 
PDMS verwirklicht wurde. 
Bei Verwendung von PDMS erfolgt die Polymerisation der Hydrogel-Aktoren meist 
mithilfe einer „in-situ“-Polymerisation, bei der das Hydrogel direkt an der 
gewünschten Stelle durch das PDMS hindurch mittels UV-Licht vernetzt wird 
[BEE00b, LIU02, EDD04]. Park et al. [PAR06] verwenden als Aktoren Hydrogel-
Mikrosphären, die zunächst in einem Fließsystem aus PDMS hergestellt und 
polymerisiert wurden. Diese werden anschließend in das mikrofluidische Ventil-
System, das ebenfalls aus PDMS erzeugt wurde, platziert. 
Die vorgestellten Varianten aus PDMS eignen sich am besten für eine Integration in 
ein kombiniertes mikrofluidisches System, da alle Komponenten aus einem Material 
und in einem Prozess gefertigt werden können. Die „in-situ“-Polymerisation 
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3 Entwurf und Realisierung eines mikrofluidischen 
Analysesystems 
Ziel dieser Arbeit war es, ein mikrofluidisches System zum Nachweis von CRP mit 
integrierter Affinitätschromatographie und aktiven Ventilen zu realisieren. Das 
Konzept sah vor, das CRP über eine definierte Probemenge zunächst innerhalb der 
Affinitätschromatographiezelle aufzureinigen. Unspezifische Bindungen auf dem 
Sensor werden dadurch vermieden, indem die Probelösung von anderen 
Serumproteinen befreit wird. Außerdem ist es möglich, die CRP-Konzentration so weit 
anzureichern, dass sie nach der Elution ohne Probleme massensensitiv nachgewiesen 
werden kann. Zur Bindung des CRP sowohl in der Affinitätschromatographiezelle als 
auch in der Sensorzelle waren Antikörperfragmente zu nutzen. Hierbei bestand die 
besondere Herausforderung darin, dass die Proteine aus der 
Affinitätschromatographiezelle durch milde Bedingungen gelöst und anschließend auf 
dem Sensor nachgewiesen werden sollen. Die Antikörperfragmente mussten also 
derart stabilitätsoptimiert sein, dass sich der Immunkomplex am Sensor auch innerhalb 
des Elutionsmediums ausbildet. 
In diesem Kapitel werden die konzeptionellen Vorüberlegungen zur Herstellung der 
Einzelkomponenten und des Lab-on-Chip-Systems sowie deren Herstellung, 
Charakterisierung und deren Test vorgestellt. 
Da alle mikrofluidischen Komponenten mithilfe der Softlithographie (siehe Kapitel 
2.2.1) aus PDMS hergestellt wurden, erfolgt die Beschreibung der verwendeten 
Fertigungstechnologien zunächst in einem gemeinsamen Abschnitt. 
3.1 Fertigungstechnologie 
3.1.1 Masterherstellung 
Der Master dient als Guss- bzw. Negativform bei dem im folgenden Kapitel (3.1.2) 
beschriebenen Replikatformen. Als Trägermaterial wird ein Keramikwafer (ADOS-
90R, CoorsTek) verwendet. Die Herstellung der Strukturen zur Abformung der 
mikrofluidischen Komponenten erfolgt mit dem Negativresist SU-8 (Micro Resist 
Technology). Durch die Rauheit des Trägermaterials von Ra = 1,14 μm muss zunächst 
eine dünne SU-8-Planarisierungsschicht von ca. 10 μm aufgebracht werden. Bei 
Verwendung von PDMS (siehe Kapitel 2.2.2) würden die Rauheiten des Materials 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0
Entwurf und Realisierung eines mikrofluidischen Analysesystems 
 66
sonst während des Replikatformens übertragen werden und dadurch möglicherweise 
Probleme beim Bondprozess verursachen (siehe Kapitel 3.1.3).  
Anstelle von Keramik können ebenfalls Trägermaterialien mit einer geringeren 
Oberflächenrauheit wie Silizium oder Glas verwendet werden. Im Vergleich zu 
Silizium ist Keramik jedoch wesentlichen kostengünstiger. Es weist gegenüber Glas 
zudem bessere Haftungseigenschaften für SU-8 auf und die Schichtspannungen 
werden stark verringert. Nach dem Aufschleudern des Lackes für die 
Planarisierungsschicht wird diese zunächst nivelliert, anschließend getrocknet und 
ganzflächig belichtet (Wellenlänge: 365 nm). Im Folgenden wird die Lackschicht, um 
eine komplette Polymerisation zu gewährleisten, noch einmal in einem Post Exposure 
Bake (PEB)-Schritt ausgeheizt. Nach der Fertigstellung der SU-8-
Planarisierungsschicht erfolgt die Herstellung der Masterstrukturen. Die gewünschte 
Lackdicke und somit Strukturhöhe kann dabei durch die Wahl des verwendeten SU-8-
Lackes, der aufgetragenen Lackmenge, der Schleuderdrehzahl und der Schleuderzeit 
eingestellt werden. Im Rahmen dieser Arbeit wurde SU-8 5, SU-8 25 und SU-8 50 
verwendet, die sich in ihrem Feststoffanteil und dadurch in ihrer Viskosität 
unterscheiden. Es lassen sich somit Schichtdicken von 5–300 μm herstellen. Durch 
Mehrfachbelackung lässt sich der erzielbare Schichtdickenbereich zusätzlich erhöhen 
[FEL07]. In dieser Arbeit wurden Lackhöhen von 128 bis 750 μm benötigt. Die 
Verarbeitung des SU-8-Lackes erfolgte nach den folgenden immer gleichen 
Prozessschritten: Belacken, Nivellieren, Prebake, Belichten und PEB. Die Belichtung 
mit der entsprechenden photolithographischen Maske kann dabei je nach gewählter 
Belichtungszeit auch durch mehrere SU-8-Schichten hindurch geschehen. Bei 



















Die Belichtungsdosis für SU-8 beträgt pro Mikrometer Schichtdicke 4-8 mJ/cm2. 
Im Verlauf dieser Arbeit wurden SU-8-Schichten zur Erzeugung von Strukturen mit 
einer Höhe von 750 μm zudem durch Gießen des Lackes auf einen mit einer 
Planarisierungsschicht vorbereiteten Wafer hergestellt. Bei Verwendung dieser 
Methode wird im Gegensatz zum Abschleudern nur die tatsächlich benötigte Menge 
an Lack verbraucht. Ein weitaus größerer Vorteil liegt jedoch in der Zeitersparnis, da 
Lackdicken von 750 μm mit der herkömmlichen Aufschleudermethode nur durch 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0
Entwurf und Realisierung eines mikrofluidischen Analysesystems 
 67
mehrere Belackungsschritte hergestellt werden können. Die Schichten lassen sich 
zudem ebenfalls mit einer guten Reproduzierbarkeit und Schichtdickenschwankungen 
bei 3 % herstellen (siehe Kapitel 2.2.1). 
Abbildung 46 zeigt einen Master aus SU-8 mit einem Keramikwafer als 
Trägermaterial. 
 
Abbildung 46: Master aus SU-8 auf Trägermaterial aus Keramik (4“-Wafer) 
Die abgebildeten Masterstrukturen haben eine Höhe von ca. 750 μm und werden für 
die Herstellung der mikrofluidischen Sensoren auf Basis eines Quarzresonators 
verwendet (siehe Kapitel 3.2).  
3.1.2 Replikatformen 
Als Material für die mikrofluidischen Komponenten kam ausschließlich PDMS 
(Elastomer-Kit Sylgard 184, Dow Corning) zum Einsatz (siehe Kapitel 2.2.2). 
Innerhalb dieser Arbeit wurde mit den Mischungsverhältnissen 5:1 und 10:1 gearbeitet 
und das Siloxan-Oligomer dabei im Überschuss eingesetzt. Beide Komponenten 
werden miteinander vermischt und die dabei entstehenden Luftblasen zunächst in 
einem Vakuumofen entfernt. Anschließend kann das Gemisch über den 
entsprechenden Master gegossen werden. Auf eine Silanisierung der Masterstrukturen, 
um das Herauslösen der polymerisierten Strukturen zu erleichtern [WHI98], wurde in 
dieser Arbeit verzichtet, da nach Wilke [WIL06] eine Masterstrukturen ohne 
Vorbehandlung bereits weit über fünfzig Mal wiederverwendet werden kann. 
Bei der nun durchgeführten Abformung ist zu unterscheiden, ob das PDMS in 
beliebiger Höhe über die Masterstruktur gegossen werden kann oder ob gegen eine 
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bestimmte Membranhöhe bzw. ganz ohne Membran abgeformt werden muss. Ist die 
genaue Abmessung des überstehenden Materials nicht relevant, so wird das 
Prepolymer über den Master gegossen, anschließend noch einmal in einer 
Vakuumkammer entgast und daraufhin bei 60 °C für eine Stunde auf einer Heizplatte 
polymerisiert. Mit einer Menge von 4 mL pro Master wird dabei eine Höhe von ca. 
500 μm erhalten. Zur besseren Handhabung der Einzelsysteme erfolgte die Erhöhung 
der Abmessungen auf teilweise das Doppelte, indem nach einer Polymerisationszeit 
von einer halben Stunde weitere 4 mL Prepolymer über die erste Schicht gegossen 
wurden. 
Nach der vollständigen Polymerisation werden die PDMS-Strukturen von dem 
entsprechenden Master abgezogen und mit einem Skalpell vereinzelt. 
Zur Einstellung einer definierten Membran kann eine doppelseitige Abformeinrichtung 
[LUC08] verwendet werden. In Abbildung 47 ist die verwendete Apparatur gezeigt. 
 
Abbildung 47: Doppelseitige Abformeinrichtung [LUC08] 
Sie besteht aus zwei Vakuumchucks aus Aluminium für 4“-Wafer. Der untere Chuck 
ist dabei in einen Aluminiumrahmen integriert, der durch vier Schrauben ausgerichtet 
werden kann. Der obere Chuck kann über drei Mikrometerschrauben in seiner Höhe 
justiert werden. Während dieser Arbeit wurde der untere Chuck mit dem 
abzugießenden Master bestückt. Für den oberen Chuck erwies sich eine runde 
Polypropylen (PP)-Folie als geeignet. Sie erzeugt eine möglichst glatte Fläche für die 
spätere Bondung und ist flexibel genug, um sie später wieder von den polymerisierten 
PDMS-Strukturen abziehen zu können. Bei der Herstellung von Membranen mit einer 
Höhe von 250 μm konnte mit diesem Aufbau eine maximale Abweichung von 15 μm 
festgestellt werden [LUC08].  
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Um eine zügige Polymerisation innerhalb der Apparatur zu gewährleisten, ist sie mit 
einer runden Thermofolie (ThermofoilTM, Minco Corporation) versehen, die es 
ermöglicht, den unteren Vakuumchuck auf 60°C zu erwärmen. Die 
Polymerisationszeit beträgt auch hier eine Stunde. 
Nach der Abformung verbleibt bei minimaler Einstellung eine dünne PDMS-Membran 
auf den Strukturen. Wird eine Struktur ohne Membran benötigt, so muss diese Schicht 
entfernt werden. Dazu wurde in dieser Arbeit ein Trockenätzprozess mit einem 
Gasgemisch von 25 % O2 und 75 % CF4 bei 200 W mit einer Ätzrate von 15 μm/h 
genutzt.  
Als weitere Möglichkeit für die Abformung ohne Membran wurde ca. 1 mL PDMS 
gitterförmig auf die Masterstruktur appliziert und – nachdem sich das PDMS 
gleichmäßig verteilt hat –  das überschüssige Prepolymer von den Strukturen 
abgezogen. Dabei trat jedoch das Problem auf, dass die Masterstrukturen durch die 
mechanische Beanspruchung teilweise zerstört wurden. Ebenfalls bildet sich durch die 
Schrumpfung des PDMS bei der Polymerisation (siehe Kapitel 2.2.2) eine Vertiefung 
in der Mitte der Strukturen aus (siehe Abbildung 48), die bei dem anschließenden 
beidseitigen Bondprozess zuweilen zu Undichtigkeiten führen kann. 
 
Abbildung 48: Schrumpfung des PDMS bei der Polymerisation 
Bei dünnen Strukturen können diese Unebenheiten jedoch durch das elastische 
Verhalten von PDMS ausgeglichen werden, womit der Einsatz dieses Verfahrens 
ebenfalls möglich ist.  
3.1.3 PDMS-Bondprozess 
Die hergestellten PDMS-Strukturen können durch eine Behandlung in einem 
Sauerstoffplasma kovalent miteinander verbunden werden. Wie in Kapitel 2.2.2 
beschrieben, werden die Methylgruppen auf der PDMS-Oberfläche dabei durch 
Hydroxyd-Gruppen ersetzt. In dieser Arbeit wurde die Oberflächenaktivierung in 
einem Sauerstoffplasma für 30 s bei 85 W, 75 ccm O2 und 140 mTorr durchgeführt 
[WIL06]. Abbildung 49 zeigt die Entstehung kovalenter Si-O-Si-Bindungen zwischen 
zwei aktivierten Oberflächen durch eine Kondensationsreaktion unter Abspaltung von 
Wasser.  
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Schälversuche nach der Bondung zeigen, dass nicht die Grenzfläche zwischen den 
gebondeten PDMS-Strukturen eine Schwachstelle bildet, sondern der Riss im 
Grundmaterial zu finden ist [WIL06]. 
 
Abbildung 49: Irreversibles Bonden von PDMS mit plasmabehandelten Oberflächen 
Strukturen, die keiner Ausrichtung bedürfen, können nach der Plasmabehandlung 
direkt miteinander verbunden werden, indem ihre Oberflächen in Kontakt gebracht 
werden. Die zu bondenden Oberflächen müssen dabei nur für einige Sekunden in der 
gleichen Position gehalten werden, damit die Bondung irreversibel wird.  
Eine Ausrichtung von zwei PDMS-Strukturen zueinander ist mithilfe von polaren 
Flüssigkeiten wie z.B. Ethanol möglich. Durch Wasserstoffbrückenbindungen entsteht 
um die reaktiven Hydroxyd-Gruppen eine „Pufferschicht“, die die Aktivierung 
während des Ausrichtvorgangs aufrecht erhält. Die Ausrichtung sehr kleiner 
Strukturen kann dabei mithilfe eines Lichtmikroskops erfolgen. Anschließend wird das 
verwendete Ethanol bei 40° C auf einer Heizplatte verdampft. Nach ca. einer Stunde 
ist die Bondung irreversibel. 
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3.2 Mikrofluidische Sensorzelle auf Basis eines Quarzresonators 
3.2.1 Konzept 
Bei der Auslegung der mikrofluidischen Sensorzelle wurde ein bereits entwickelter 
und charakterisierter Quarzresonator [RAB03a] zugrunde gelegt. Erste Erfahrungen 
als Immunosensor in Flüssigkeit konnten mit diesem Sensor unter Verwendung eines 
einseitig aufgebrachten Reservoirs [MIC05a] und einer einseitig mit dem Quarz 
verbundenen Fließzelle aus PDMS [MIC05b] gewonnen werden. 
Innerhalb dieser Arbeit bestand eine Aufgabe darin, den Quarzresonator vollständig in 
eine Zelle aus PDMS zu integrieren, um Einflüsse von außen zu vermindern und eine 
spätere Integration in ein Lab-on-Chip-System zu ermöglichen. Um möglichst wenig 
Probenmaterial zu benötigen, war bei dem Design der Fließzelle zunächst zu 
berücksichtigen, dass der Reaktionsraum über der piezoelektrisch aktiven 
Elektrodenfläche klein gehalten werden sollte. Des Weiteren musste ein gleichmäßiges 
Fließverhalten gewährleistet sein. Um die Sensorzelle mit einer kommerziellen 
Schlauchpumpe (ISM597A, Ismatec) und elektromagnetischen Ventilen 
(LHDA0531115H, Lee Hydraulische Miniaturkomponenten GmbH) testen zu können, 
wurden die Kanalgrößen der Fließzelle an die entsprechenden Anschlussgrößen 
angepasst und eine Kanalhöhe und -breite von 750 μm gewählt. Die Bedingung, dass 
die Höhe der Fließzelle zur Unterbindung von stehenden Wellen nicht dem 
ganzzahligen Vielfachen von 
/2 der Kompressionswelle entsprechen darf (siehe 
Kapitel 2.4.4), ist somit ebenfalls erfüllt, da die halbe Wellenlänge von 
Kompressionswellen in wässrigen Lösungen 38 μm entspricht [RAB03a]. Zur 
mikrofluidischen Kontaktierung kamen Edelstahlkapillaren mit einem 
Innendurchmesser von 750 μm und einem Außendurchmesser von 1 mm zum Einsatz, 
über deren Enden Tygon-Schläuche (Innendurchmesser 0,8 mm, Außendurchmesser 
2,4 mm) aufgeschoben werden können. Um eine Beeinträchtigung des Quarzes in 
seinem Schwingverhalten zu vermeiden, sind seine Anschlüsse jeweils seitlich des 
Reaktionsraumes angeordnet. In Abbildung 50 ist die Explosionszeichnung der 
Fließzelle schematisch zu sehen. Durch die langsame Verbreiterung und anschließende 
Verengung des Fließkanals im Bereich der piezoelektrisch aktiven Elektrodenfläche 
von 750 μm auf 3000 μm unter einem Winkel von 58° wird ein gleichmäßiger Fluss 
durch die Zelle gesichert. 
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Abbildung 50: Explosionszeichnung der mikrofluidischen Sensorzelle auf Basis eines Quarzsensors 
Der Reaktionsraum oberhalb der Elektrode hat ein Volumen von 9 μL. Die gesamte 
Fließzelle besteht aus zwei PDMS-Layern, die anschließend miteinander verbunden 
werden. In Layer 1 des Systems befindet sich der beschriebene Reaktionsraum mit den 
fluidischen Anschlüssen. In Layer 2 muss der Quarzsensor integriert werden. Dafür 
wurde eine Aussparung entsprechend den Abmessungen des Einzelresonators mit 
einer Höhe von 128 μm und einer Länge und Breite von 5,5 mm x 5,5 mm 
berücksichtigt. Um das Schwingverhalten des Quarzes in der Zelle nicht negativ zu 
beeinflussen, befindet sich ein Hohlraum mit einer Größe von 3500 μm x 3500 μm 
unterhalb der piezoelektrisch aktiven Fläche Apiezo (siehe Kapitel 2.4). Zur elektrischen 
Kontaktierung wurden Öffnungen mit einer Größe von 1500 μm x 1500 μm in der 
Fließzelle integriert, die einen freien Zugang zu den Elektroden des Quarzresonators 
ermöglichen. 
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3.2.2 Herstellung 
Die Herstellung der Quarzresonatoren erfolgt nasschemisch mit einer 
flusssäurebasierenden Ätzmischung aus 50%iger Flusssäure und Ammoniumfluorid. 
Als Ausgangsmaterial werden 38,1 mm x 38,1 mm große Quarzblanks mit einer Dicke 
von 128 ()1) μm (Industria Elettronica Varese, Italien) verwendet. Als Maskierschicht 
wird eine ca. 250 nm starke Goldschicht mit einer ca. 15 nm dicken Chrom-
Haftschicht eingesetzt. Dieses Schichtsystem wird photolithographisch unter 
Verwendung des Positivresists maP1215 (Micro Resist Technology) strukturiert und 
anschließend die Gold- und Chromschicht geätzt. Die Membranen haben jeweils einen 
Durchmesser von 3 mm und müssen 50 μm tief geätzt werden, um eine 
Resonanzfrequenz von ca. 20 MHz zu erhalten. Der nasschemische Ätzschritt des 
Quarzmaterials erfolgt bei einer Temperatur von 60 °C mit einer Ätzrate von ca. 
30 μm/h. Nach dem Entfernen der Maskierschicht wird eine weitere Chrom/Gold-
Beschichtung durchgeführt und die Goldelektroden (* = 2 mm) auf der Ober- und 
Unterseite durch einen weiteren Lithographieschritt strukturiert. Bei dieser Belackung 
wird anstelle des maP1215-Lackes nun der ED-Positivresist Intervia 3D-P (Shipley 
Ltd.) verwendet (ED = electro deposition). Der Vorteil dieses Resists ist, dass sich 
auch dreidimensionale Strukturen und somit die Ätzgrube im Quarzmaterial relativ 
gleichmäßig beschichten lässt. Ausführlichere Informationen über die Prozessfolge 
und den verwendeten ED-Photoresist sind bei Rabe [RAB03] und Feldmann [FEL07] 
zu finden. Aus einem Quarzblank können 36 Einzelresonatoren gewonnen werden, die 
anschließend mit einer Wafersäge auf eine Kantenlänge von 5,5 mm x 5,5 mm 
vereinzelt werden (siehe Abbildung 51). 
 
Abbildung 51: Vereinzelter Quarzresonator 
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Mithilfe eines Tastschnittgerätes (Dektak 8, Veeco) wurde die mittlere Rauheit Ra der 
Goldelektroden bestimmt. Auf der geätzten Seite konnte ein durchschnittlicher Wert 
von 13 nm bestimmt werden, während die durchschnittliche Rauheit auf der 
ungeätzten Seite bei 1,4 nm lag. Um ein gleichmäßiges Fließverhalten der Probelösung 
über die Oberfläche des Quarzes zu gewährleisten, soll die ungeätzte Seite des Sensors 
mit der Flüssigkeit in Kontakt treten und somit dort die Detektion des Analyten 
erfolgen. 
Da die Eindringtiefe der Scherwelle in Wasser bei einem Quarz von 20 MHz nach 
Gleichung 25 126 nm beträgt, liegt die Rauheit der Goldelektrode auf dieser 
ungeätzten Seite weit unterhalb der Forderung: Ra + 0,15f und kann somit als eben 
angesehen werden (siehe Kapitel 2.4.4). Mögliche Einflüsse von eingeschlossener 
Flüssigkeit auf der Oberfläche können damit bei den Messungen vernachlässigt 
werden. 
Die Fließzellen aus PDMS werden mit dem beschriebenen Replikatformen (siehe 
3.1.2) gefertigt. Für Layer 1, der die Fließzelle sowie die Öffnung zur Kontaktierung 
der oberen Elektrode beinhaltet, ist ein Master mit einer Höhe von 750 μm 
erforderlich. Der Master für Layer 2 hat eine Höhe von 503 μm und muss aus drei SU-
8-Lackschichten aufgebaut werden. Die erste Lackschicht hat eine Höhe von 128 μm 
und beinhaltet die Quarzaussparung sowie die Öffnung für die untere Elektrode. Die 
zweite und dritte Lackschicht weisen zusammen eine Höhe von 375 μm auf und 
enthalten die Aussparung für die freie Schwingung des Sensors sowie die Öffnung für 
die untere Elektrode. 
Nach dem Vereinzeln der Fließzellen-Layer werden diese zusammen mit dem 
Quarzresonator im Sauerstoffplasma aktiviert und anschließend mithilfe von Ethanol 
gebondet (siehe Kapitel 3.1.3). Die Quarzoberfläche kann analog zur PDMS-
Oberfläche in einem Sauerstoffplasma aktiviert werden, um kovalente Bindungen zum 
PDMS auszubilden.  
Bei diesem Herstellungsprozess gab es jedoch zunächst Probleme mit der Dichtigkeit 
der Systeme, da sich bei der Ausrichtung in Layer 2 zu viel Ethanol sammelte und 
dieses beim Verdampfen den Kontakt zwischen den Bondungsflächen löste. Im 
späteren Verlauf der Arbeit wurde deshalb ein weiterer Kanal in Layer 2 integriert, um 
das ungehinderte Verdampfen des Ethanols sicherzustellen. Weiterhin fand eine 
Vergrößerung des Fließkanals innerhalb Layer 1 von 750 μm auf 900 μm statt, um 
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eine bessere Handhabung beim Einstecken der Edelstahlkapillaren während des 
Sensorwechsels zu erzielen. 
Abbildung 52 zeigt die beiden Fließzellen-Layer, den zu integrierenden 
Quarzresonator sowie die gebondete Sensorzelle mit den im Laufe der Arbeit 
durchgeführten Veränderungen. 
 
Abbildung 52: Von links: Layer 2, Quarzresonator, Layer 1 und gebondete Sensorzelle 
Für den Anschluss an die Oszillatorschaltung wird die gebondete Fließzelle zunächst 
auf eine Trägerplatine geklebt (ergo Primer 5159, ergo 5861, Kiesling). Die elektrische 
Kontaktierung erfolgt über ein elektrisch leitfähiges Silikon (Eccobond 59 C, Emerson 
& Cuming), das mit einer Mikropipette in die entsprechenden Aussparungen appliziert 
wird. In Abbildung 53 ist eine kontaktierte mikrofluidische Sensorzelle zu sehen. 
 
Abbildung 53: Kontaktierte mikrofluidische Sensorzelle 
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3.2.3 Interface-Elektronik 
Die Messdaten des Quarzsensors wurden in dieser Arbeit mit einer Oszillatorschaltung 
basierend auf einem Design von Borngräber [BOR01] aufgenommen. Das Kernstück 
ist ein Oszillator mit nachgeschalteter Amplitudenregelung, die aus einer 
Messeinrichtung (Gleichrichter), einem Regler sowie einem Stellglied besteht. In der 
Elektronik werden solche Regelkreise auch oft als „ALC“ (Automatic Level Control = 
automatische Pegelregelung) bezeichnet. Abbildung 54f zeigt den Schaltplan der 
verwendeten Oszillatorschaltung.  
Der eingeschwungene Quarzoszillator erzeugt hinter dem Stellglied (Multiplizierer) 
eine HF-Schwingung. Diese gelangt über Schnittstelle JP3 (siehe Abbildung 54) zu 
einem Pufferverstärker und daraufhin direkt zum Ausgang, wo sie von einem 
Frequenzzähler gemessen werden kann. Je nach Justierung der Amplitudenregelung 
treten dort HF-Spannungen von typisch etwa 1Vss auf. Die Amplitudenregelung 
koppelt vorher vom Signalpfad einen kleinen Teil der HF aus (JP5) und wandelt sie 
mittels eines aktiven Spitzenwertgleichrichters in eine Gleichspannung um (JP6). 
Diese Detektorspannung (Rückführungsgröße) ist der Amplitude der HF-Schwingung 
proportional, d.h. sie sinkt ab, sobald auch die HF-Schwingung (z.B. durch äußere 
Einflüsse) an Intensität verliert. In einem nachfolgenden Komparator wird die so 
gewonnene Gleichspannung (Ist-Wert) mit einem eingestellten Soll-Führungswert 
(Potentiometer P1) verglichen. Als reine Komparatorschaltung ergäben sich an seinem 
Ausgang normalerweise „binäre“ Ausgangsgleichspannungen von entweder ca. +5 V 
oder ca. -5 V, je nachdem ob der aktuell gemessene Ist-Wert die eingestellte Schwelle 
(Soll-Wert) gerade über- oder unterschreitet. Durch die Integration aller Über- und 
Unterschreitungen durch R31 und C9 wirkt der Komparator jedoch gleichzeitig als ein 
PI-Regler und man erhält eine geglättete und gefilterte Regelspannung (JP7). Diese 
Stellgröße speist den Analogmultiplizierer mit dem ersten Multiplikator X1. An 
seinem zweiten Eingang liegt das HF-Oszillatorsignal an und repräsentiert den zweiten 
Multiplikator Y1. Als Ausgangsprodukt W erscheint also das mit der Stellgröße gemäß 
W % X1  Y1 multiplizierte Oszillatorsignal. Der Verstärkungsbereich wird durch R7 
und R8 festgelegt und liegt bei dieser Dimensionierung bei maximal ca. +12 dB. Der 
Analogmultiplizierer ist somit ein „VCA“ (Voltage Controlled Amplifier = 
spannungsgesteuerter Verstärker), dessen Verstärkung mit einer zugeführten 
Gleichspannung von außen verändert werden kann. 
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Abbildung 54: Schaltbild der Oszillatorschaltung 
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Abbildung 55: Schaltbild der Oszillatorschaltung (Fortsetzung) 
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Mit dem Einspeisen der Stellgröße in den Multiplizierer ist die Regelschleife 
geschlossen. Wenn sie korrekt arbeitet, regelt sie gegen jede von außen eingespeiste 
Störgröße an (z.B. eine zusätzliche Belastung des Quarzes bei Betrieb in einer 
Flüssigkeit oder bei Anlagerung von Biomolekülen), sobald der Ist-Wert nicht mehr 
dem Soll-Wert entspricht. 
Ein Absinken des Oszillatorpegels beispielsweise resultiert in einer geringeren 
HF-Gleichrichtspannung. Der nachfolgende PI-Regler erhöht als Folge davon seine 
Ausgangsgleichspannung. Dadurch steigt die Verstärkung des Multiplizierers, 
wodurch der HF-Pegel wieder zunimmt. Mit diesem Regelprinzip ist eine stets 
gleichbleibende Ausgangsamplitude gewährleistet. 
Die Rückkopplung des Ausgangspegels auf den Quarz wird über das 
Rückkopplungsnetzwerk realisiert. Die Phaselage muss dabei durch Variation dieses 
Rückkopplungskondensators so eingestellt werden, dass sich eine korrekte 
Kompensation des Vorhaltewinkels ergibt. Dies machte eine Anpassung des 
Rückkopplungsnetzwerkes notwendig, das um einen weiteren Widerstand R32 ergänzt 
und im Wert von R1 abgeändert wurde. Da eine Messung in geschlossenen 
Regelschleifen für eine Inbetriebnahme oft schwierig ist, erwies sich die Ergänzung 
der Schaltung um definierte Trennstellen („Jumper“) als äußerst nützlich, mit denen 
die einzelnen Funktionsbausteine separat und unabhängig voneinander betrieben und 
getestet werden können. Auf einen zusätzlichen „Dämpfungsausgang“, der über einen 
Spannungs-Frequenzwandler eine zweite - der Dämpfung proportionale - Frequenz 
generiert, wurde in dieser Arbeit verzichtet. Die zusätzliche Dämpfungsinformation ist 
hilfreich, wenn die eigentliche Massenanlagerung noch durch Dichte- und 
Viskositätsveränderungen durch das Medium überlagert wird. Da hier jedoch ein 
aufgereinigtes Protein in einer definierten Elutionslösung nachgewiesen werden soll, 
kann diese zusätzliche Information vernachlässig werden. 
Mit dem oben beschriebenen Modifikationen ist ein stabiler Betrieb der Schaltung 
möglich. Ein Verstellen des Amplituden-Sollwertes ist - nach einmaliger Justierung - 
während des Betriebes nicht notwendig. Die Rückkopplungsamplitude muss jedoch so 
gering wie nur gerade notwendig eingestellt werden, um eine unnötige Aufheizung des 
Quarzes durch zu hohe Schwingungsamplituden zu vermeiden. 
Die Oszillatorschaltung wurde um eine eigene Spannungsregelung ergänzt und in ein 
Gehäuse integriert. Auf einer Seite befindet sich der Anschluss für den Quarzresonator 
und auf der anderen Seite der Eingang für die benötigte Betriebsspannung sowie der 
Ausgang des Frequenzsignals (siehe Abbildung 56). 
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Abbildung 56: Oszillatorschaltung 
Die beschriebene Oszillatorschaltung wird mit einem Frequenzzähler (PM6681, 
Philips) verbunden, der die Resonanzfrequenz des Sensors bzw. dessen Veränderung 
misst. Von dort werden die Daten über einen IEC625-Bus an einen PC weitergeleitet, 
wo sie mithilfe eines LabView-Programmes online dargestellt und für eine spätere 
Auswertung gespeichert werden können. Die korrekte Justierung der 
Amplitudenregelung kann mit einem angeschlossenen Oszilloskop kontrolliert werden. 
Abbildung 57 zeigt die Oszillatorschaltung innerhalb des gesamten Messaufbaus mit 
Ventilsteuerung (siehe Kapitel 3.4), Schlauchpumpe, Spannungsquelle, Oszilloskop 
und Frequenzzähler. 
Abbildung 57: Integration der Oszillatorschaltung in den Messaufbau 
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3.2.4 Charakterisierung 
Um die Eigenschaften des mikrofluidischen Sensors bezüglich Kurz- und 
Langzeitstabilität näher zu untersuchen, wurden die gefertigten Sensorzellen für 
mehrere Stunden in der Oszillatorschaltung betrieben. Da eine spätere CRP-Messung 
nicht länger als ca. 5 Minuten dauern wird, interessiert bei diesen Messungen nicht die 
Frequenzkonstanz über längere Zeit (Langzeitstabilität), sondern ausschließlich über 
kurze Messintervalle, wie sie auch später in der Praxis zu erwarten sind. 
Bei Oszillatorschaltungen beobachtet man oft Einlaufeffekte, die sich direkt nach dem 
Anlegen einer Betriebsspannung meist durch Veränderungen in Amplitude und/oder 
Resonanzfrequenz äußern. Insbesondere Präzisionsoszillatoren erreichen ihre 
spezifizierte Genauigkeit erst nach einer gewissen Einlauf- und Aufwärmphase, die 
manchmal bis zu mehrere Tage betragen kann. Die Einlaufphase beschreibt die Zeit, 
die das System braucht, um in einen „eingeschwungenen“ Zustand zu gelangen. 
Oftmals dominieren hierbei thermische Aufheizeffekte, die sich auf die 
Resonanzfrequenz auswirken. Bei dem in dieser Arbeit verwendeten Messaufbau 
sollen daher auch diese Einlaufeffekte untersucht werden, denn sie haben direkten 
Einfluss auf die später erreichbare CRP-Nachweisgrenze. 
Zunächst fand ein Betrieb der Sensoren im Leerlauf (also ohne Flüssigkeit) bei 
ca. +23°C ± 0,5°C Umgebungstemperatur statt. Durch die hohe Präzision der 
Resonatoren wurde der Einsatz eines Frequenzzählers mit extern erzeugter 
Referenzfrequenz durch ein Rubidium-Frequenznormal (Efratom FRT; Frequenzdrift 
ca. 410-11/Monat) notwendig. Ein Labview-Programm (siehe Kapitel 3.2.3) liest in 
festen Intervallen den Frequenzzähler aus und protokolliert die Schwingfrequenz in 
eine Computerdatei. Als Abtastintervalle haben sich 5 s-Schritte in der Praxis bewährt. 
Sie stellen einen guten Kompromiss zwischen Auflösung und der Anzahl der später zu 
verarbeitenden Daten dar. 
Da - wie oben beschrieben - die Ausgangsfrequenz innerhalb eines 5-Minuten-
Intervalls möglichst konstant bleiben soll, wurde ausgehend von einem Startpunkt bei 
t = 0 h (Anlegen der Betriebsspannung), t = 0,1 h und t = 1,0 h die 
Standardabweichung als Fensterfunktion für jedes mögliche 0,1 h-Zeitfenster der 
gesamten Messreihe bis t = 3 h berechnet. Bei der Auswertung erfolgte die 
Protokollierung des jeweils schlechtesten Ergebnisses des berechneten 0,1 h–
Zeitfenstes (siehe Abbildung 58). 
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Abbildung 58: Standardabweichung der Sensorzelle bei Betrieb an Luft in Vergleich zu einem 
Industriequarz 
Im Leerlauf zeigt sich, dass die Einlaufeffekte der gemessenen Sensorzellen minimal 
sind und daher kaum einen Einfluss auf die Frequenzstabilität haben. Die 
Standardabweichungen des 0,1 h-Fensters liegen - unabhängig davon, ob man gleich 
zu Beginn misst oder vor Durchführung der Messung eine Einschwingzeit abwartet - 
allesamt bei ca. 1 Hz. 
Zum Vergleich wurde ein gekaufter Industriequarz (20MHz, gekapselt; Euroquarz 
limited) der gleichen Messung unterzogen. Hierbei zeigt sich, dass die erreichte 
Frequenzstabilität der in dieser Arbeit hergestellten Quarzresonatoren mit denen 
industriell gefertigter Produkte mindestens vergleichbar ist. 
Anschließend wurden dieselben Resonatoren im Flüssigkeitsstrom (DI-Wasser) bei 
einer Geschwindigkeit von 30 μL/min und einer Umgebungstemperatur von 
+23°C ± 0,5°C eingesetzt und die Frequenzmessungen wiederholt (siehe Abbildung 
59). 
Bei diesen Messreihen zeigten alle untersuchten Quarzresonatoren erst nach einer 
bestimmten Einlaufzeit stabile Schwingverhältnisse. Innerhalb von 6 Minuten wurde 
eine Standardabweichung von 20 Hz erreicht, die nach 30 min auf einen Wert von ca. 
5 Hz absinkt. Um bei späteren Analysen einen CRP-Peak sicher und eindeutig von 
Frequenzdrift-Effekten unterscheiden zu können, wird hier ein um den Faktor 10 
größerer CRP-Frequenzsprung als die Kurzzeitstabilität der Quarzresonatoren 
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gefordert. Als Folge davon legt damit die Kurzzeitstabilität innerhalb des 0,1 h-
Fensters die erreichbare CRP-Nachweisgrenze fest. 
 
Abbildung 59: Standardabweichung der Sensorzelle bei Betrieb in Flüssigkeit (Fehler bei t=0,5 h 
und t=1,0 h unterhalb ± 1 Hz) 
Bei Beachtung einer Einlaufzeit von t = 0,5 h können also bei einer 
Fließgeschwindigkeit von 30 μL/min CRP-Peaks von 50 Hz sicher detektiert werden. 
Um den Einfluss höherer Drehzahleinstellungen der Schlauchpumpe zu untersuchen, 
wurde die Resonanzfrequenz und Standardabweichung bei verschiedenen 
Pumpgeschwindigkeiten bestimmt (siehe Abbildung 60). 
Mit Zunahme der Pumpgeschwindigkeit erhöht sich der Druck, der einseitig auf den 
Sensor wirkt. Dieser Einfluss bewirkt eine Abnahme der Resonanzfrequenz mit 
zunehmender Fließgeschwindigkeit (siehe Kapitel 2.4.4). Als weitere Einflussgröße 
erhöht sich zudem die Standardabweichung der Resonanzfrequenz (siehe Tabelle 6). 
Eine Erhöhung der Pumpgeschwindigkeit erscheint somit für die Detektion von CRP 
nicht sinnvoll, da somit die Nachweisgrenze - infolge einer Erhöhung der 
Standardabweichung - steigt. Da Veränderungen der Fließgeschwindigkeit zu 
unerwünschten Einflüssen auf die Resonanzfrequenz führen können, müssen alle 
Messungen mit derselben Geschwindigkeit durchgeführt werden, um vergleichbare 
Ergebnisse zu erhalten. 
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Abbildung 60: Einfluss der Fließgeschwindigkeit auf die Resonanzfrequenz und deren 
Standardabweichung einer Sensorzelle 
Pumpleistung 1 % 3 % 5 % 10 % 25 % 50 % 75 % 
Fließgeschw. / μL/min 30 70 140 280 635 1250 1950 
f / Hz 0 -62 -85 -114 -188 -255 -302 
Standardabw. / Hz ± 1 ± 2 ± 2 ± 5 ± 3 ± 4 ± 9 
Tabelle 6: Parameter zum Einfluss der Fließgeschwindigkeit auf die Resonanzfrequenz 
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3.2.5 Oberflächenmodifikation 
3.2.5.1 Modifikation der Goldelektroden 
Vor der Detektion von CRP mit der Sensorzelle müssen unbelegte Plätze auf der 
Goldelektrode geblockt werden, um eine direkte, unspezifische Kopplung des 
Analyten durch Chemisorption an das Gold zu verhindern. Vor dem Einsatz einer 
bestimmten Blockungsreagenz musste jedoch überprüft werden, ob diese ebenfalls 
Wechselwirkungen mit dem Protein zeigt. Dafür fand die Absättigung der gesamten 
Goldelektrode des Sensors mit verschiedenen Blockungsreagenzien statt. 
Anschließend wurden jeweils 100 μL einer CRP-Lösung (1 mg/mL) über diese 
Oberflächen geleitet. Die beschriebenen Messungen erfolgten mit einer 
Fließgeschwindigkeit von 30 μL/min. Für das Blocken der Oberfläche erwies sich 
Casein als am besten geeignet. Abbildung 61 zeigt die Belegung der Goldelektrode mit 
Casein (10 mg/ml; 300μL) und als Vergleich mit Milchpulver (10 mg/mL; 300 μL) als 
Blockungsreagenz. 
 
Abbildung 61: Vergleich von Milchpulver und Casein als Blockungsreagenzien auf der 
Sensoroberfläche 
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Beide Reagenzien lagern sich durch Chemisorption auf dem Sensor an, wodurch die 
Resonanzfrequenz vermindert wurde. Bei Verwendung von Milchpulver zeigte sich 
beim Durchfluss von CRP eine weitere Frequenzverminderung, was auf eine 
unspezifische Bindung an die geblockte Oberfläche deutet. Nach Anwendung der 
Blockungsreagenzien und des CRP erfolgte jeweils eine Spülung des Sensors mit PBS 
(Phosphate buffered saline; pH 7,4), wodurch überschüssige, durch physikalische 
Wechselwirkungen an der gebundenen Schicht haftende oder nur schwach gebundene 
Reagenzien von der Sensoroberfläche gelöst werden. Für die spezifische Bindung von 
CRP an die Goldelektrode kamen verschiedene Linkerlayer zur Kopplung des 
Antikörperfragments zur Anwendung. Wie in Kapitel 2.4.7 beschrieben, erfolgte die 
Bindung durch 11-Mecaptoundecansäure, DSP sowie Glutaraldehyd und Cystamin, 
die mit der Kopplung der Antikörperfragmente durch eine zusätzliche endständige 
Thiolgruppe verglichen wurden. 
Die Oberflächenmodifikation der Goldelektroden konnte innerhalb der gebondeten 
Fließzelle durchgeführt werden. Die entsprechende Lösung zur Herstellung der 
Linkerlayer wird dazu mit einer Spritze in die Fließzelle appliziert. Nach der 
Oberflächenreaktion kann die Lösung entfernt und die Fließzelle mit DI-Wasser 
gespült werden (DI = deionisiert). Der Sensor wird anschließend mit DI-Wasser gefüllt 
und kann mehrere Tage gelagert werden. Eine Oberflächenmodifikation der 
Goldelektroden vor dem Bonden des Sensors mit der Fließzelle ist nicht möglich (z.B. 
durch Mikrokontakt-Drucken, siehe Kapitel 2.2.2), da die Sensoroberfläche beim 
Bonden einem Sauerstoffplasma ausgesetzt wird. 
Messungen mit dem Sensor sollten zunächst die Eigenschaften der unterschiedlichen 
Immobilisierungsmethoden aufzeigen. Dabei wurde jeweils die Frequenzveränderung 
durch Anlagerung des scFv-Antikörperfragments sowie der anschließenden Kopplung 
von 1 mg/mL CRP untereinander verglichen. Von beiden Lösungen kamen jeweils 
100 μL für eine Messung zum Einsatz. Die Konzentration der Antikörperfragmente 
variierte dabei herstellungsbedingt zwischen 20-50 μg/mL [ALH08]. Die Blockung 
von unbesetzten Plätzen auf der Elektrode erfolgte mit Casein (10 mg/mL; 300 μL). 
Abbildung 62 zeigt einen typischen Messverlauf einer solchen Messung, die mit dem 
Layersystem Cystamin und Glutardialdehyd durchgeführt wurde. Beim Durchfluss der 
scFv-, Casein- und CRP-Lösung kam es jeweils zu einer Anlagerung auf der 
Sensoroberfläche, die sich durch eine Verringerung der Resonanzfrequenz des Sensors 
zeigte. Nach Verwendung der entsprechenden Lösungen erfolgte eine Spülung des 
Sensors mit PBS. Sowohl beim scFv-Antikörperfragment als auch beim Casein 
erhöhte sich dabei die Resonanzfrequenz durch Ablösen schwach gebundener 
Moleküle. 
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Abbildung 62: Frequenzverlauf bei Anlagerung von scFv-Antikörperfragmenten, Casein und CRP 
an einen mit Cystamin und Glutardialdehyd modifizierten Quarzsensor; nach jeder Anlagerung 
erfolgte ein Spülschritt mit PBS 
Diese Bindungen können durch Physisorption der Proteine an der Oberfläche bzw. an 
schon gebundenen Molekülen entstehen. Die Intensität der Frequenzpeaks verringert 
sich beim scFv-Fragment dadurch um durchschnittlich die Hälfte. Da diese 
Konzentration für die Anlagerung des CRP verantwortlich ist, wird im Folgenden nur 
noch die Frequenzveränderung fscFv2 betrachtet (siehe Abbildung 62). CRP hingegen 
kann aufgrund der hohen Dissoziationsrate des Anti-CRP-Antikörpers jeweils durch 
Spülen mit PBS wieder vollständig von der Sensoroberfläche entfernt werden. Um das 
Ablösen aus kinetischen Gründen auszuschließen, wurde dieses Verhalten durch eine 
30-minütige Inkubation des CRP auf dem Sensor überprüft. Auch nach dieser Zeit 
löste sich der Analyt vollständig von der Oberfläche. 
In Tabelle 7 sind die Ergebnisse der Frequenzverschiebungen bei der Verwendung 
unterschiedlicher Immobilisierungsmethoden zusammengestellt. Der größte 
Frequenzunterschied und somit die größte Anlagerung des Antikörperfragments 
konnte bei Verwendung von Cystamin und Glutardialdehyd gemessen werden. Durch 
den Einsatz von 11-Mercaptoundecansäure zeigten sich jedoch bessere Ergebnisse für 
die anschließende Kopplung von CRP. Die Frequenzverschiebungen bei Verwendung 
des Antikörperfragments mit einer zusätzlichen endständigen Thiolgruppe waren im 
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Vergleich zu den beiden ersten Methoden niedriger. Auf dem DSP-Layer konnte bei 
mehreren Versuchen keine Anlagerung von scFv-Fragment und somit auch keine 

















) 130 Hz 
-175 Hz 






) 48 Hz 
-110 Hz 
) 20 Hz
Tabelle 7: Test der verschiedenen Kopplungsvarianten von Antikörperfragmenten auf der 
Sensoroberfläche durch Messung der Frequenzverschiebung bei Anlagerungvon scFv-Fragmenten 
und anschließender Bindung von CRP 
Die Messergebnisse der einzelnen Immobilisierungsmethoden zeigten insgesamt sehr 
große Standardabweichungen. Dies liegt zum größten Teil an der unterschiedlichen 
Konzentration der verwendeten Antikörperfragmentlösungen. Bei den durchgeführten 
Messungen bildeten sich außerdem teils kleine Luftblasen, die durch die Erwärmung 
der Flüssigkeit innerhalb der Schläuche entstanden. Diese können den Druck 
beeinflussen, der einseitig auf den Sensor wirkt, und somit ebenfalls eine Auswirkung 
auf die Resonanzfrequenz bzw. die Standardabweichung haben (siehe Kapitel 2.4.4). 
Wiederholt durchgeführte Messungen der Anlagerung von CRP auf demselben Sensor 
zeigten wesentlich geringere Abweichungen (siehe Kapitel 3.2.6). Die Kalibrierung 
eines verwendeten Sensors mit einer CRP-Lösung bekannter Konzentration vor einer 
Messung einer unbekannten Serumprobe wird darum unbedingt notwendig. 
Die erzielten Ergebnisse zeigen jedoch, dass die Layersysteme Cystamin und 
Glutardialdehyd sowie 11-Mercaptoundecansäure der direkten Immobilisierung durch 
die größeren Frequenzverschiebungen und dadurch geringeren Nachweisgrenzen 
vorzuziehen sind. 
Parallel zu den Messungen auf der Sensoroberfläche fanden Untersuchungen zur 
Bindung der Antikörperfragmente an eine Goldoberfläche in den Kavitäten einer 
Mikrotiterplatte statt, deren Oberfläche zuvor mit Gold beschichtet wurde [ALH08]. 
Der gebundene Antikörper konnte enzymatisch nachgewiesen und bei 450 nm in 
einem Photometer vermessen werden. Durch die Absorption konnten dabei 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0
Entwurf und Realisierung eines mikrofluidischen Analysesystems 
 89
Rückschlüsse auf die Konzentration des gebundenen Antikörpers gezogen werden. 
Abbildung 63 zeigt die Effizienz der verschiedenen Kopplungsprotokolle. 
 
Abbildung 63: Test der Effizienz verschiedener Kopplungsvarianten für die Immobilisierung von 
Antikörperfragmenten auf einer Goldoberfläche 
Im Gegensatz zu den Messungen mit dem Sensor ist bei dieser Versuchsdurchführung 
eine Kopplung des Antikörperfragments bei Benutzung des DSP-Layers festzustellen. 
Die teilweise abweichenden Ergebnisse beider Versuche zeigen somit ein 
unterschiedliches Bindungsverhalten im stationären Zustand und im Durchfluss. 
Außerdem ist bei den Versuchsdurchführungen zu berücksichtigen, dass es sich bei 
dem Quarzresonator um ein schwingendes System handelt, das einen Einfluss auf 
Moleküle in der Größenordnung von Proteinen haben kann. 
Bei der Bindung der Antikörperfragmente an den modifizierten Goldoberflächen ist 
die höchste Absorption und somit die größte Konzentration bei Verwendung des 
11-Mercaptoundecansäure-Layers zu finden. Bei der Kopplung von CRP hingegen 
zeigt sich hier das schlechteste Resultat. Der höchste funktionale Anteil verbleibt bei 
der Behandlung mit Cystamin und Glutardialdehyd. Wegen seiner guten Ergebnisse in 
beiden Untersuchungsvarianten kam dieses Layersystem für die weiteren Messungen 
zur Anwendung. 
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3.2.5.2 Modifikation der Fließkanäle 
Eine unmodifizierte PDMS-Oberfläche weist einen Kontaktwinkel zwischen 90° und 
120° zu Wasser auf und ist somit hydrophob (siehe Kapitel 2.2.2). Da die 
nachzuweisenden Biomoleküle ebenfalls hydrophobe Eigenschaften zeigen, ist eine 
Anlagerung der Biomoleküle schon innerhalb des Fließkanals vor Erreichen des 
Sensors möglich. In dieser Arbeit wurden darum Versuche durchgeführt, die 
Oberflächeneigenschaften der Sensor-Fließzelle durch Behandlung für jeweils 30 s in 
einem Sauerstoffplasma (30 s bei 85 W, 75 ccm O2 und 140 mTorr) und mit 30 %iger 
Salzsäure (HCl) zu verändern. Durch Füllung der Fließzelle mit DI-Wasser können die 
Oberflächenmodifikationen über einen längeren Zeitraum aufrechterhalten werden. 
Abbildung 64 zeigt Wassertropfen auf PDMS-Proben, die durch ein Sauerstoffplasma 
bzw. mit HCl behandelt wurden, im Vergleich zu einer unbehandelten Probe. 
 
Abbildung 64: Wassertropfen auf unterschiedlich modifizierten PDMS-Proben 
Der geringste Kontaktwinkel von etwa 15° zeigte sich nach der Behandlung im 
Sauerstoffplasma. Der Einsatz von HCl bewirkte eine Verringerung des 
Kontaktwinkels auf etwa 40°. 
Die Adsorption von Biomolekülen an hydrophilen plasmabehandelten Proben und 
hydrophoben unbehandelten Proben konnte über eine enzymatische Reaktion sichtbar 
gemacht werden. Dazu fand ein Vergleich von drei behandelten mit drei 
unbehandelten Proben statt. 
Eine der Proben wurde jeweils mit einem monoklonalen Mouse--CRP-Antikörper für 
ca. 1 h bei Raumtemperatur inkubiert und anschließend mit DI-Wasser gespült. 
Danach erfolgte eine erneute Inkubation mit einem konjugierten Antikörper (Goat--
mouse IgG (Fc-spec.)) für eine weitere Stunde. Um die Kopplung sichtbar zu machen, 
trug dieser Antikörper das Enzym „alkalische Phosphatase“, das Phosphatgruppen 
abspalten kann. Nach einem erneuten Spülschritt fand die Zugabe einer Stammlösung 
aus Nitroblautetrazoliumchlorid (NBT) und 5-Bromo-4-chloro-3-indolylphosphat 
(BCIP) statt. Die „alkalische Phosphatase“ dephosphoryliert dabei das BCIP. Das 
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entstehende Produkt reagiert in einer Redoxreaktion mit dem NBT zu zwei unlöslichen 
blauen Farbstoffen, wodurch die Anwesenheit des Zweitantikörpers angezeigt wird. 
Die Inkubation zweier weiterer Proben fand direkt mit dem enzymmarkierten 
Antikörper und anschließend mit NBT/BCIP statt. 
Als Negativkontrolle dienten zwei Proben, die nur mit NBT/BCIP in Kontakt gebracht 
wurden. In Tabelle 8 sind die verschiedenen Versuche mit den erzielten 
Farbreaktionen zusammengestellt. 






mouse IgG (Fc-spec.) 
schwach 
O2-Plasma - konjugierter Goat--
mouse IgG (Fc-spec.) 
schwach 




mouse IgG (Fc-spec.) 
stark 
keine - konjugierter Goat--
mouse IgG (Fc-spec.) 
stark 
keine - - keine 
Tabelle 8: Versuchsdurchführung und Auswertung zum Nachweis der Adsorption von 
Biomolekülen auf plasmabehandelten und unbehandelten PDMS-Oberflächen 
Bei der direkten und indirekten Kopplung des Antikörpers an das PDMS war bei den 
plasmabehandelten Proben nur eine geringe Färbung und somit nur eine geringe 
Adsorption zu erkennen. Beim unbehandelten PDMS hingegen entstand eine starke 
Verfärbung. Die durchgeführten Negativkontrollen zeigten keine Farbreaktion. 
Messungen mit der Sensorzelle, die mit O2-aktivierten Fließzellen durchgeführt 
wurden, ergaben jedoch keine besseren Ergebnisse bei der CRP-Detektion. 
Die durchgeführte Blockung des kompletten Fließsystems durch Casein - wie oben 
beschrieben - ist somit für die Belegung der Kanalwände und Verhinderung einer 
Adsorption des Analyten ausreichend. 
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3.2.6 Messungen 
Zur Kalibrierung und zum wiederholten Gebrauch für spätere Point-of-Care–
Anwendungen muss der Sensor regenerierbar sein. Aus diesem Grund wurde das CRP 
mehrfach auf einem Sensor angelagert und anschließend wieder abgelöst. Die 
Regeneration des Sensors kann dabei bei dem verwendeten Antikörperfragment durch 
Spülen mit PBS erfolgen (siehe Kapitel 3.2.5.1). Die erneute Anlagerung von CRP 
ergab anschließend annähernd das gleiche Frequenzsignal. Der Sensor ist somit durch 
Pufferfluss regenerierbar. Abbildung 65 zeigt eine Messung mit einem Cystamin und 
Glutardialdehyd modifizierten Sensor. 
Abbildung 65: Frequenzverlauf eines mit Cystamin und Glutardialdehyd modifizierten 
Quarzsensors bei Anlagerung von scFv-Antikörperfragment, Casein, mehrfach CRP, BSA und 
erneut CRP; nach jeder Anlagerung erfolgt ein Spülschritt mit PBS 
Beim Durchfluss von scFv-Antikörperfragment (20-50 μg/mL; 100 μL) und Casein 
(10 mg/mL; 300 μL) nahm die Frequenz zunächst stark ab, stiegt jedoch beim 
Durchfluss von PBS wieder an (siehe Kapitel 3.2.5.1). Anschließend erfolgte die 
Anlagerung von CRP (0,5 mg/mL; 100 μL), das daraufhin elfmal durch Pufferfluss 
abgelöst und anschließend erneut angelagert wurde. Als Negativkontrolle kam nach 
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dem elften Regenerationsschritt eine BSA-Lösung (0,5 mg/mL; 500 μL) zum Einsatz. 
Bei Verwendung dieser Lösung war keine Frequenzveränderung und somit keine 
Anlagerung auf der Sensoroberfläche nachweisbar. Die Spezifität des CRP-Signals ist 
somit gezeigt. Anschließend wurde erneut eine CRP-Probe mit einer Konzentration 
von 0,5 mg/mL verwendet, die wiederum zum gleichen Frequenzsignal wie zuvor 
führte. 
Während der Regenerationsschritte sank die Resonanzfrequenz insgesamt um ca. 
60 Hz ab, wobei der CRP-Peak jedoch - wie oben beschrieben – jedes Mal ungefähr 
den gleichen Wert erreichte. Für eine Frequenzabnahme in dieser Größe kann jedoch 
nicht allein die Kurzzeitstabilität des Quarzes verantwortlich sein (siehe Kapitel 3.2.4), 
sondern es müssen weitere Effekte wie z.B. die Veränderung des Druckes bzw. der 
Temperatur der Flüssigkeit berücksichtigt werden.  
Wie in Kapitel 3.2.5.1 beschrieben, unterscheiden sich die Frequenz-Peaks beim 
Vergleich verschiedener Sensoren recht stark. So beträgt die Standardabweichung der 
CRP-Anlagerung bei Verwendung von Cystamin und Glutardialdehyd durchschnittlich 
30 %. Bei mehrfacher Regeneration auf demselben Sensor konnte jedoch bei 
wiederholter Anlagerung einer CRP-Konzentration von 1 mg/mL eine 
Standardabweichung von durchschnittlich 8 % berechnet werden. 
Neben der mehrfachen Kopplung gleicher CRP-Konzentrationen wurden ebenfalls 
Messungen mit unterschiedlichen Konzentrationen durchgeführt. In Tabelle 9 sind die 
resultierenden Frequenzänderungen zusammengestellt. Aus den erzielten Ergebnissen 
geben wieder, dass eine Detektion von Konzentrationen unterhalb 0,25 mg/mL 
aufgrund zuvor erhaltener Charakterisierungsergebnisse (siehe Kapitel 3.2.4) nicht 
mehr sicher möglich ist. 
1 mg/mL 0,5 mg/mL 0,25 mg/mL 
-254 Hz ) 89 Hz -111 Hz ) 33 Hz -55 Hz ) 9 Hz 
Tabelle 9: Resultierende Frequenzverschiebungen bei Anlagerung von CRP in unterschiedlichen 
Konzentrationen 
Bei der Verwendung verschiedener Sensoren zeigten sich, wie schon bei 
vorangegangenen Messungen gleicher Konzentration, sehr unterschiedliche 
Frequenzsignale. In Abbildung 66 wurde deshalb - zur besseren Übersicht der 
Wiederverwendbarkeit eines Sensors nach der Regeneration - die prozentuale 
Frequenzverschiebung gegenüber der eingesetzten CRP-Konzentration aufgetragen. 
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Die Frequenzänderung verschiedener Sensoren bei einer Konzentration von 1 mg/mL 
entspricht dabei jeweils 100 %. Auch diese Ergebnisse belegen, dass – bezogen auf 
denselben Sensor – die Frequenzsignale unterschiedlicher Konzentrationen mit 
geringer Abweichung übereinstimmen. Die Ergebnisse dieser Untersuchung bestätigen 
die Notwendigkeit einer individuellen Sensorkalibrierung vor der Messung einer 
unbekannten CRP-Konzentration. 
 
Abbildung 66: Prozentuale Abhängigkeit des Frequenzsignals der eingesetzten CRP-Konzentration 
zur Frequenzverschiebung bei einer Konzentration von 1 mg/mL bei Messung auf demselben 
Sensor 
3.2.7 Zusammenfassung und Diskussion 
In den Kapiteln 3.2.1 - 3.2.6 dieser Arbeit wurde eine massensensitive Sensorzelle aus 
PDMS zum Nachweis von CRP aus einer Serumprobe vorgestellt. Da die Detektion 
des Analyten bei Durchfluss einer Flüssigkeit erfolgen soll, musste der Sensor 
zunächst unter diesen Bedingungen charakterisiert werden. Anschließend folgten 
Tests, um eine geeignete Kopplungsvariante von Antikörperfragmenten an der 
Oberfläche des Sensors zu finden. Weiterhin wurden unspezifische Wechselwirkungen 
des Analyten mit der Sensoroberfläche und der Oberfläche der Fließkanäle untersucht. 
Bei der Durchführung erster Messungen stellte sich heraus, dass das CRP durch die 
hohe Dissoziationsrate des verwendeten Anti-CRP-Antikörperfragments durch 
Pufferfluss von der Sensoroberfläche regeneriert werden konnte. Der Einsatz eines 
zusätzlichen Elutionsmediums wird dadurch unnötig. 
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Die Verwendung des gleichen Antikörperfragments für die 
Affinitätschromatographiezelle wird infolgedessen jedoch unmöglich, da das CRP hier 
spezifisch angereichert und aufgereinigt werden soll. Vor der Elution des Analyten 
muss die Zelle mit Puffer gespült werden, damit andere Serumproteine, die evtl. durch 
Physisorption gebunden sind, entfernt werden. 
Da sich die Frequenz-Peaks gleicher Konzentrationen bei Verwendung 
unterschiedlicher Sensoren stark unterschieden, müssen die Sensorzellen bei späteren 
Messungen unbekannter CRP-Konzentrationen zunächst kalibriert werden. Bereits in 
dieser Arbeit erfolgreich durchgeführte Messungen mit bis zu 12 Regenerationszyklen 
belegen, dass eine solche Kalibrierung jedoch kein Problem darstellt. 
Durch die Charakterisierung des Sensors und Messungen verschiedener 
Konzentrationen zeigte sich, dass die Nachweisgrenze von CRP bei 0,25 mg/mL liegt. 
Um diese Konzentration noch sicher zu erkennen, benötigt die Sensorzelle eine 
Einlaufzeit von 30 Minuten. Da vor der Detektion des CRP noch die Aufreinigung mit 
der Affinitätschromatographiezelle und später auch noch die Gewinnung von Serum 
aus einer Vollblutprobe erfolgen muss, kann der Sensor in dieser Zeit bereits 
einschwingen. Durch Parallelisierung dieser Schritte kann ein Großteil dieser 
zusätzlichen Wartezeit kompensiert werden. 
Wie jedes physikalische System, so wird auch der Quarzresonator von äußeren 
Umwelteinflüssen beeinträchtigt. Durch Temperatureffekte kann der Quarz zum einen 
direkt beeinflusst werden, zum anderen können dadurch aber auch Blasen in den 
mikrofluidischen Kanälen und Schläuchen entstehen, die als Druckveränderungen auf 
den Quarz einwirken. Bei den Messungen zeigte sich teilweise selbst allein durch 
Anwesenheit eines Menschen in unmittelbarer Umgebung eine geringe Beeinflussung 
des Sensors (kapazitiver Einfluss auf das elektromagnetische Feld um den Quarz 
herum). Die Effekte sind zwar unter Laborbedingungen hinreichend gut kontrollierbar, 
für den späteren Point-of-Care-Einsatz ist jedoch der Einbau der Sensoreinheit in eine 
abgeschirmte und temperaturgeregelte Umgebung zwingend erforderlich. Nur so 
können minimalste Frequenzunterschiede, die durch den Analyten ausgelöst werden, 
noch von Umgebungseinflüssen unterschieden werden. Eine temperaturkontrollierte 
Umgebung ist zudem auch für die immobilisierten Antikörperfragmente von Vorteil. 
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3.3 Miniaturisierte Affinitätschromatographiezelle 
3.3.1 Konzept 
Für die Aufreinigung und Konzentrationserhöhung der Analyselösung vor der 
Detektion wurde eine Affinitätschromatographiezelle aus PDMS entworfen. Um das 
durchfließende CRP aus einer Serumprobe zu binden, mussten – wie bereits in der 
Sensorzelle - stabilitätsoptimierte Antikörperfragmente verwendet werden. 
Zur Vergrößerung der Oberfläche der Affinitätschromatographiezelle konnten Beads 
als Trägermaterial für die Antikörperfragmente eingesetzt werden. Ein Gitter an 
beiden Seiten der Fließzelle hält sie beim Spülvorgang in der Zelle zurück. Da 
während dieser Arbeit die geeigneten Antikörper zur Kopplung von CRP an den Beads 
noch nicht zur Verfügung standen (siehe Kapitel 3.2.7), wurde mit dem Modellsystem 
Bovine Serum Albumin (BSA) und Anti-BSA-Antikörper gearbeitet (siehe Kapitel 
3.4.3), das kommerziell erhältlich ist. Die Kapazität der verwendeten Anti-BSA 
gecoateten Beads beträgt nach Herstellerangabe K=1,5 bis 3 mgBSA/mLBeadsuspension. Die 
Anforderung an die Aufnahmefähigkeit der zu entwickelnden Zelle wurde mit 
maximal 0,3 mg BSA definiert. Da die Packungsdichte der Beads nicht bekannt war, 
erfolgte ein Test mit drei verschiedenen Zellgrößen. Als größtes Zellvolumen kamen 
100 μL zum Einsatz, was genau dem Beadsuspensionsvolumen entspricht. Bei den 
weiteren Zellen fand eine Reduktion dieses Volumens auf die Hälfte (50 μL) bzw. auf 
ein Drittel (33,3 μL) statt. 
Die in dieser Arbeit eingesetzte externe Pumpe sowie die verwendeten Ventile 
forderten bereits während des Designs die Berücksichtigung eines 750 μm hohen und 
breiten Kanals zum späteren Anschluss der Affinitätschromatographiezelle. Dieser 
Fließkanal verbreitert sich zum Beadreservoir langsam unter einem Winkel von 62°. 
Abbildung 67 zeigt eine Explosionszeichnung der Zelle, die aus zwei gleichen PDMS-
Layern aufgebaut ist. 
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Abbildung 67: Explosionszeichnung der Affinitätschromatographiezelle 
Die minimale Größe der in dieser Arbeit verwendeten Beads betrug 30 μm. Dafür 
wurde eine Gitterstruktur in Sechseckform mit einer Maschenweite von 20 μm 
gewählt (siehe Abbildung 68). 
 
Abbildung 68: Konzept der verwendeten Gitterstruktur innerhalb der 
Affinitätschromatographiezelle 
Da zur Herstellung der Affinitätschromatographiezelle ebenfalls ein Bondprozess 
unter Verwendung eines Sauerstoffplasmas eingesetzt wurde (siehe Kapitel 3.1.3), 
konnte die Beadsuspension erst nach der Sauerstoffaktivierung in die Zelle gefüllt 
werden. Die Plasmabehandlung hätte sonst eine Schädigung der an die Beads 
gecoateten Antikörper hervorgerufen. Zu diesem Zweck wird neben dem Ein- und 
Auslass für die spätere Analyselösung noch eine weitere Öffnung benötigt, durch die 
die Beadsuspension nach der Bondung der Zelle eingefüllt werden kann (siehe 
Abbildung 67). 
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3.3.2 Herstellung 
Die PDMS-Layer der Affinitätschromatographiezelle (siehe Abbildung 69) werden 
mithilfe des in Kapitel 3.1.2 beschriebenen Replikatformens hergestellt. Für die 
benötigte Höhe von 750 μm ist die Bondung (siehe Kapitel 3.1.3) zweier identischer 
Layer mit einer Höhe von jeweils 375 μm zu einer einzelnen Fließzelle erforderlich. 
 
Abbildung 69: Links: PDMS-Layer zur Herstellung der Affinitätschromatographiezelle; rechts: 
Gitterstruktur zur Eingrenzung der Beadsuspension in der Affinitätschromatographiezelle 
Bei der Bondung der Zelle erwies sich die Ausrichtung der Gitterstrukturen am 
Lichtmikroskop als größte Herausforderung. In x-Richtung wird die Funktionalität der 
Zelle jedoch durch eine ungenaue Ausrichtung nicht beeinträchtigt (siehe Abbildung 
70), da keine Öffnungen im Gitter entstehen. 
 
Abbildung 70: Mögliche Ausrichtungsfehler der Gitterstruktur bei der Bondung 
In y-Richtung ist eine Verschiebung um bis zu ±125 μm ohne Funktionalitätsverlust 
möglich. Es zeigte sich, dass ein PDMS-Mischungsverhältnis von 5:1 wegen der 
höheren Steifigkeit (siehe Kapitel 2.2.2) die Ausrichtung erleichtert, da die 
Gitterstrukturen dann weniger zur Verformung neigen. Bei den 
Affinitätschromathographiezellen mit einem Volumen von 100 μL kam es zudem bei 
Verwendung eines Mischungsverhältnisses von 10:1 teilweise zu einem Durchbiegen 
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der gesamten Zelle, was widerum zu unerwünschten Bondungsstellen innerhalb der 
Zelle führte. 
Während dieser Arbeit wurde aufgrund der beschriebenen Probleme ebenfalls 
versucht, einen entsprechenden Master mit einer Höhe von 750 μm herzustellen, 
sodass die erzielte Strukturhöhe in einem einzigen Herstellungsschritt erreicht werden 
kann. Dabei ergab sich jedoch das Problem, dass die kleinen Öffnungen für die 
Gitterstrukturen nicht immer gleichmäßig frei entwickelt werden konnten bzw. sich 
die Entwicklungszeit stark erhöhte, was zu Überentwicklungen der weiteren Kanäle 
führte. 
Nach der Herstellung der Zelle wird die Beadsuspension mit einer Pipette über die 
dafür vorgesehene Öffnung appliziert. Anschließend wird die Pipette mehrmals mit 
PBS gespült und die Spüllösung, die Reste der Beadsuspension enthalten kann, 
ebenfalls der Zelle zugeführt. Das überschüssige PBS läuft dabei durch die 
Gitterstruktur ab. Die Öffnung wird anschließend mit einem Zweikomponentenkleber 
verschlossen. 
Beim Befüllen der Affinitätschromatographiezellen unterschiedlicher Größe war zu 
erkennen, dass die Zelle bei einem Volumen von 33,3 μL dicht gefüllt ist, während 
sich bei den größeren Volumina die Beadsuspension teilweise ungleichmäßig verteilte. 
Abbildung 71 zeigt eine mit Beadsuspension gefüllte Affinitätschromatographiezelle 
der Größe 33,3 μL. 
 
Abbildung 71: Affinitätschromatographiezelle (33 μL), gefüllt mit Beadsuspension 
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3.3.3 Charakterisierung 
Der Test des Fließverhaltens der Analyselösung durch die mit Beads gefüllten Zellen 
erfolgte mit einer eingefärbten wässrigen Lösung. Dabei wurden die Fließzellen 
unterschiedlicher Größe mit einer Schlauchpumpe verbunden und die Lösung mit einer 
Fließgeschwindigkeit von 30 μL/min durch die Zellen gepumpt. 
Da - wie in Kapitel 3.3.2 erwähnt - die Affinitätschromatographiezellen mit einem 
Volumen von 50 μL und 100 μL nicht komplett mit Beads gefüllt werden konnten, 
bilden sich hier Fließkanäle, in der die Fließgeschwindigkeit stark erhöht ist. An den 
Beads entlang dieser Kanäle würde also schnell eine Absättigung mit dem Analyten 
stattfinden. Weiterer Analyt könnte kaum gebunden werden. Abbildung 72 zeigt als 
Vergleich zwei Zellen mit einem Volumen von jeweils 33,3 μL und 50 μL. Bei der 
größeren Zelle ist hier deutlich die Bildung eines unerwünschten Fließkanals zu 
erkennen, während die Strömung bei der kleineren Zelle gleichmäßig durch die Beads 
erfolgt. 
 
Abbildung 72: Vergleich des Fließverhaltens einer gefärbten, wässrigen Lösung durch mit 
Beadsuspension gefüllte Affinitätschromatographiezellen verschiedener Größen 
In Abbildung 73 ist die Verteilung der gefärbten Lösung innerhalb der Beads einer 
Zelle (33,3 μL) im Abstand von ca. 30 s zu sehen. 
 
Abbildung 73: Verteilung einer gefärbten, wässrigen Lösung innerhalb einer Beadsuspension im 
Abstand von ca. 30 s 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901221508-0
Entwurf und Realisierung eines mikrofluidischen Analysesystems 
 101
Es zeigte sich ein gleichmäßiges Strömungsverhalten, wodurch diese Zelle wie eine 
Miniatursäule arbeitet und somit für die affinitätschromatographische Aufreinigung 
der Analyselösung geeignet ist. 
3.3.4 Zusammenfassung und Diskussion 
In den Kapiteln 3.3.1 bis 3.3.3 wurde die Realisierung einer 
Affinitätschromatographiezelle zur Aufreinigung und Konzentrationserhöhung von 
CRP aus PDMS beschrieben. Die Ausrichtung der Gitterstrukturen mit einer Höhe von 
375 μm während des Bondprozesses stellte sich dabei als schwierigster 
Fertigungsschritt heraus. Von einer Optimierung dieses Bondprozesses bzw. der 
Entwicklung eines Herstellungsprozesses der Gitterstrukturen mit einer Höhe von 
750 μm wurde jedoch abgesehen, da das vorgestellte System nur für die Überprüfung 
der Machbarkeit und die Durchführung erster Tests vorgesehen war. Bei der späteren 
Integration in ein Lab-on-Chip-System wird daher eine Verkleinerung der 
Gitterstrukturen auf 200 μm Höhe bei gleichem Volumen der Zelle stattfinden (siehe 
Kapitel 3.6.1), wodurch das Entwickeln der Master ohne Probleme möglich wird. 
Der Test der hergestellten Affinitätschromatographiezelle fand zunächst mit Anti-BSA 
gecoateten Beads statt. Für erste Versuche war es vorgesehen, maximal 0,3 mg BSA in 
der Zelle zu binden. Das dafür benötigte Beadvolumen von 100 μL wurde in drei 
Zellen mit unterschiedlichen Größen getestet, wobei sich ein Volumen von 33,3 μL als 
am besten geeignet zeigte. 
Wird die vorgestellte Zelle für die Aufreinigung von CRP eingesetzt, so müssen 
mindestens 0,05 mg/mL CRP (entspricht einer Konzentration bei Entzündungen, die 
einer Intervention bedürfen; siehe Kapitel 2.3.3) nachgewiesen werden. Diese 
Konzentration muss auf 0,25 mg/mL erhöht werden, um den Nachweis mit dem 
Sensor zu ermöglichen (siehe Kapitel 3.2.6). Soll die Messung auf dem Sensor mit 
einem Probevolumen von 100 μL erfolgen, so muss 0,025 mg CRP in der 
Affinitätschromatographiezelle gebunden werden. Die Beadkapazität muss hier also 
bei Verwendung von 100 μL Beadsuspension mindestens 0,25 mgCRP/mLBeadsuspension 
betragen. Bei maximaler Kopplung würde eine 500 μL (0,05 mg/mL CRP) 
Serumprobe für die Anreicherung ausreichen. Liegt keine entzündliche Erkrankung 
vor, so befindet sich die CRP-Konzentration nach der Elution unter gleichen 
Bedingungen bei einem Wert von 0,29 ng/mL und somit weit unter der 
Nachweisgrenze des Sensors. 
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Diese Abschätzung soll zeigen, dass der Einsatz der entwickelten 
Affinitätschromatographiezelle für die geforderte Konzentrationserhöhung von CRP 
möglich ist. Vor der Anwendung müssen mit einem entsprechenden Antikörper gegen 
CRP jedoch noch eingehende Untersuchungen zur Bindung in der Zelle durchgeführt 
werden. 
3.4 Modularer Messaubau 
3.4.1 Konzept 
Die entwickelte Sensorzelle (siehe Kapitel 3.2) und die beschriebene 
Affinitätschromatographiezelle (siehe Kapitel 3.3) sollten zunächst in modularer 
Weise verbunden und getestet werden. Die Steuerung der Probe-, Puffer- und 
Elutionslösungen wurde mit kommerziellen elektromagnetischen Ventilen 
(LHDA0531115H, Lee Hydraulische Miniaturkomponenten GmbH) und einer 
Schlauchpumpe (ISM597A, Ismatec) realisiert. Zur automatisierten Ansteuerung 
dieser Lösungen musste eine manuell bedienbare Ventilsteuerung entwickelt werden, 
deren schematischer Aufbau in Abbildung 74 gezeigt ist. 
Abbildung 74: Schematischer Aufbau der automatisierten Ventilsteuerung 
Durch die Verwendung von drei elektromagnetischen 3-Wege-Ventilen können somit 
die für die Messung benötigen vier Zustände angewählt werden, die in Tabelle 10 
erläutert sind. 
Mithilfe der Steuerung kann zunächst eine definierte Menge an Probelösung in der 
Affinitätschromatographiezelle angereichert werden (Zustand 1). Anschließend wird 
der Analyt mit der entsprechenden Elutionslösung von den Beads entfernt und an der 
Sensoroberfläche gebunden (Zustand 2). Die Regeneration des Sensors erfolgt darauf 
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durch die entsprechende Elutionslösung (Zustand 4). Zwischen den einzelnen Schritten 
kann mit Pufferlösung gespült werden (Zustand 3). 
Bei den in dieser Arbeit verwendeten Antikörperfragmenten für den Sensor ist eine 
Regeneration durch Pufferfluss möglich (siehe Kapitel 3.2). Eine zusätzliche 
Elutionslösung 2 wird deshalb nicht extra benötigt. Sie wurde aber dennoch für spätere 
Messungen in dem hier vorgestellten Aufbau berücksichtigt. 
Zustand Beschreibung 
1 Probelösung fließt durch Affinitätschromatographie- und Sensorzelle; 
Bindung des Analyten in Affinitätschromatographiezelle 
2 Elutionslösung 1 fließt durch Affinitätschromatographiezelle und 
Sensorzelle; Elution des Analyten aus Affinitätschromatographiezelle und 
Bindung auf Sensoroberfläche 
3 Pufferlösung fließt durch Affinitätschromatographiezelle und Sensorzelle; 
Spülschritte zwischen den Probe- und Elutionslösungsschritten 
4 Elutionslösung 2 fließt durch die Sensorzelle; Sensor wird regeneriert und 
ist wieder verwendbar 
Tabelle 10: Ansteuerbare Zustände der automatisierten Ventilsteuerung 
3.4.2 Aufbau 
Für die beschriebene Ventilsteuerung kam eine Diodenschaltung zum Einsatz. Die 
verwendeten elektromagnetischen 3-Wege-Ventile sind dabei über eine Spannung von 
5 V steuerbar. Abbildung 75 zeigt das Blockschaltbild der verwendeten 
Ventilsteuerung.  
Die verschiedenen Zustände sind über einen Drehschalter anwählbar. Zur einfachen 
Handhabung und zum Schutz bei den durchgeführten Messungen erfolgte die 
Integration sowohl der beschriebenen Schaltung als auch der Ventile in ein 
gemeinsames Gehäuse. Für die verwendeten Probe- und Elutionslösungen befinden 
sich auf der Oberseite des Gehäuses drei Reservoire, in die die Lösungen gefüllt 
werden können. Die eingesetzte Pufferlösung wurde aus einer nebenstehenden Flasche 
eingespeist. Abbildung 76 zeigt den Einsatz der Ventilsteuerung im Messaufbau. 
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Abbildung 75: Blockschaltbild der Ventilsteuerung 
 
Abbildung 76: Aufbau der Ventilsteuerung 
3.4.3 Messungen 
Der Test von Sensorzelle und Affinitätschromatographiezelle mit der Ventilsteuerung 
erfolgte mit dem Modellsystem BSA und Anti-BSA-Antikörper. Dafür wurde die in 
Kapitel 3.3 beschriebene Affinitätschromatographiezelle mit Anti-BSA-Antikörper 
gecoateten Beads sowie eine Sensorzelle mit einem mit Anti-BSA immobilisierten 
Quarzsensor verwendet. Die Kopplung der Antikörper auf dem Sensor erfolgte über 
Cystamin und Glutardialdehyd (siehe 2.4.7). Die Elution des in der 
Affinitätschromatographiezelle gebundenen BSA und die anschließende Detektion in 
der Sensorzelle war jedoch mit diesem Modellsystem nicht durchführbar, da die 
harschen Bedingungen der verwendeten Elutionslösung (z.B. eine Salzlösung) die 
Struktur des Analyten dermaßen geschädigt hätte, dass eine Anbindung an die auf den 
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Sensor gekoppelten Antikörper nicht mehr möglich gewesen wäre. Abbildung 77 zeigt 
den Frequenzverlauf der durchgeführten Messung. Zunächst erfolgte die Spülung von 
Sensor- und Affinitätschromatographiezelle mit PBS (Zustand 3; Ventilsteuerung). 
Anschließend wurde 1 mL einer BSA-Lösung mit einer Konzentration von 0,3 mg/mL 
durch beide Zellen gepumpt (Zustand 1; Ventilsteuerung). Beide Male kam es zu 
keiner Veränderung der Resonanzfrequenz des Sensors, was auf die komplette 
Bindung des BSA in der Affinitätschromatographiezelle schließen lässt. Daraufhin 
wurde eine BSA-Lösung gleicher Konzentration ausschließlich über den Sensor 
geleitet (Zustand 4, Ventilsteuerung), wodurch sich die Frequenz um ca. 110 Hz 
verminderte und somit BSA an der Oberfläche angelagert haben muss. Die 
Fließgeschwindigkeit betrug während dieser Messung 30 μL/min. 
 
Abbildung 77: Frequenzverlauf eines Quarzsensors beim Durchfluss einer BSA-Probelösung, die 
zuvor durch eine Affinitätschromatographiezelle mit Anti-BSA-gecoateten Beads geführt bzw. 
direkt über den Sensor geleitet wurde 
Eine Negativprobe mit Protein A konnte beweisen, dass die 
Affinitätschromatographiezelle spezifisch auf BSA reagiert. Dazu wurde das Protein in 
einer Konzentration von 0,3 mg/mL sowohl über die vorgeschaltete 
Affinitätschromatographiezelle und Anti-Protein A gekoppeltem Sensor als auch 
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direkt über den einzelnen Sensor geleitet. Während dieses Versuchs zeigte sich bei 
beiden Durchläufen kein Unterschied der Resonanzfrequenz. 
3.4.4 Zusammenfassung und Diskussion 
Die vorangegangenen Kapitel (3.4.1 - 3.4.3) beschäftigen sich mit der Kombination 
von Affinitätschromatographiezelle und Sensorzelle mit dem Modellsystem BSA und 
Anti-BSA-Antikörper. Für die Steuerung dieser beiden Systeme in modularer Weise 
kam eine Ventilsteuerung mit kommerziellen, elektromagnetischen Ventilen zum 
Einsatz. Dadurch ist ein kompletter Messablauf mit Aufreinigung des Analyten sowie 
Regeneration der Sensorzelle möglich. Die Versuchsdurchführungen konnten die 
Funktion beider Systeme in Kombination verifizieren. 
Für spätere Messungen wurde eine zusätzliche Elutionslösung zur Regeneration des 
Sensors vorgesehen. Bei den während dieser Arbeit verwendeten 
Antikörperfragmenten wird jedoch keine zusätzliche Elutionslösung benötigt, da der 
Sensor durch Pufferfluss regenerierbar ist. Beim späteren Einsatz der entsprechenden 
Antikörperfragmente in der Affinitätschromatographiezelle muss der Nachweis auf 
dem Sensor jedoch in deren Elutionsmedium erfolgen (siehe Seite 65). Sollten die 
bisher genutzten scFv-Fragmente nicht für diese Aufgabe geeignet sein, müssen 
andere Fragmente getestet werden, deren Dissoziationsrate evtl. niedriger ist und die 
somit ein anderes Elutionsmedium als PBS benötigen würden. 
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3.5 Aktives Ventil auf Basis eines Hydrogel-Aktors 
3.5.1 Konzept 
Parallel zu den in Kapitel 3.4 beschriebenen Tests wurde an der Integration der 
Einzelkomponenten in ein mikrofluidisches Gesamtsystem mit integrierten, aktiven 
Ventilen gearbeitet. Es bestand dabei die Aufgabe, diese Ventile aus einem pH-
sensitiven Hydrogelmaterial herzustellen, das den Vorteil bietet, „in-situ“ in der 
mikrofluidischen Struktur photopolymerisiert werden zu können (siehe Kapitel 2.6.2). 
Zur Charakterisierung wurde das Hydrogel-Ventil zunächst als Einzelkomponente 
hergestellt. Damit es zu keiner unerwünschten Wechselwirkung mit den verwendeten 
Probelösungen kommen kann, musste der Hydrogel-Aktor durch eine dünne Membran 
von der zu steuernden Probeflüssigkeit getrennt werden (siehe Abbildung 45). In 
Abbildung 78 ist das Konzept des Hydrogel-Ventils schematisch gezeigt. Das Ventil 
besteht aus insgesamt fünf PDMS-Layern, die durch einen Plasma-
Aktivierungsprozess verbunden werden. Die verschiedenen Mikrokanäle haben eine 
Querschnittsfläche von 200 μm x 200 μm. Es konnten hier im Vergleich zur 
Sensorzelle (siehe Kapitel 3.2) und Affinitätschromatographiezelle (siehe Kapitel 3.3) 
geringere Abmessungen der Kanäle gewählt werden, da das Ventil zwar in seiner 
Funktion geprüft, jedoch nicht als Einzelkomponente mit den anderen Mikrosystemen 
in modularer Weise verbunden werden sollte. Die geringeren Abmessungen kommen 
der Funktion des Hydrogel-Aktors entgegen, der zur Absperrung der Probeflüssigkeit 
in Kanalhöhe aufquellen muss. Der beschriebene Hydrogel-Aktor hat im 
ungequollenen Zustand einen Durchmesser von 600 μm und befindet sich in einer 
runden Kammer mit einem Durchmesser von 1500 μm und einer Höhe von 200 μm. 
Diese Kammer ist mit Mikrokanälen verbunden, an die pH 1- und pH 13-
Standardlösungen zur Handhabung des Ventils angeschlossen sind. Die Probelösung 
durchfließt ebenfalls eine runde Kammer mit einem Durchmesser von 1500 μm. Über 
dieser Kammer befindet sich die dünne PDMS-Membran mit einer Stärke von etwa 
40 μm sowie der beschriebende Hydrogel-Aktor, der im gequollenen Zustand die 
Membran nach unten drückt und dadurch den Zugang der Probelösung in die Kammer 
versperrt (siehe Abbildung 43). 
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Abbildung 78: Explosionszeichnung des Hydrogel-Ventils, bestehend aus fünf PDMS-Layern 
3.5.2 Herstellung 
Die Herstellung der fünf PDMS-Layer erfolgt ebenfalls mithilfe des Replikatformens 
(siehe Kapitel 3.1.2). Layer 1 und 5 können dabei mit beliebiger Höhe abgegossen 
werden, während Layer 2, 3 und 4 mithilfe der doppelseitigen Abformmechanik 
abgeformt werden müssen. Bei Layer 2 wird eine Membran mit einer Dicke von ca. 
40 μm für die spätere Trennung von Hydrogel-Aktor und Probeflüssigkeit benötigt. 
Layer 3 und 4 werden ohne Membran abgeformt. Die nach der Abformung 
verbleibenden dünnen PDMS-Reste werden durch einen Plasmaätzprozess entfernt. 
Abbildung 79 zeigt die einzelnen PDMS-Komponenten.  
Nach der Herstellung der PDMS-Layer müssen diese gebondet werden. Dabei werden 
zunächst Layer 1 und 2 kombiniert und anschließend Layer 3, 4 und 5 miteinander 
verbunden. Die Ausrichtung der Strukturen untereinander erfolgt über ein 
Lichtmikroskop mithilfe von Ethanol. Hierbei ist zu beachten, dass zunächst immer 
nur zwei PDMS-Strukturen miteinander in Verbindung gebracht werden können. Erst 
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nachdem das Ethanol zwischen den Strukturen vollständig verdampft und eine 
kovalente Bindung entstanden ist, kann eine weitere Plasma-Aktivierung und Bondung 
erfolgen. 
 
Abbildung 79: PDMS-Komponenten des Hydrogel-Ventils  
Die Herstellung des Hydrogel-Aktors erfolgt über eine „in-situ“-Photopolymerisation 
innerhalb der Layer 1 und 2. Die Belichtung wird dabei durch die beschriebene dünne 
Membran durchgeführt. Die Hydrogel-Precursorlösung besteht aus dem Monomer 
2-Hydroxyethylmethacrylat (HEMA) und dem Copolymer Acrylsäure (AA) in einem 
molaren Verhältnis von 4:1. Sie beinhaltet ebenso Ethylenglycoldimethacrylat 
(EGDMA; 1 wt%) als Vernetzer als auch 2,2-Dimethoxy-2-phenyl-acetophenon 
(DMPA; 3 wt%) als Photoinitiator. Diese Lösung wird mit einer Spritze in die PDMS-
Struktur appliziert, sodass die runde Kammer und die mikrofluidischen Kanäle 
komplett gefüllt sind. Anschließend erfolgt die Belichtung mit einer UV-Lampe bei 
einer Wellenlänge von 366 nm durch eine Maske aus Glas (BOROFLOAT33) und 
UV-resistentem Chrom. In der Chromschicht befindet sich ein Loch mit einem 
Durchmesser von 600 μm. Diese Aussparung muss mittig über die runde Kammer in 
der PDMS-Struktur platziert werden. In diesem durchlässigen Bereich findet die 
Photopolymerisation des Hydrogels statt (siehe Kapitel 2.6.2.1). Die UV-Lampe hat 
einen Abstand von ca. 1,8 cm zu der zu belichtenden Probe, was einer 
Lampenintensität von 1,7 mW/ cm2 entspricht. Bei der Vernetzungsreaktion wird 
zunächst eine Vorpolymerisation für 60 s durchgeführt und anschließend der nicht 
vernetzte Precursor mit Ethanol vorsichtig aus den mikrofluidischen Kanälen gespült. 
Anschließend erfolgt eine Nachpolymerisation für 4 min bei der gleichen 
Lampenintensität. Eine Belichtung der Precursor-Lösung länger als eine Minute führte 
zu Hydrogel-Zylindern mit einem größeren Durchmesser als 600 μm. Es wird 
vermutet, dass die radikalische Photopolymerisation nach dieser Zeit auch in die nicht 
belichteten Bereiche vordringt. Dennoch ist die Polymerisation innerhalb des 
Hydrogel-Aktors nach einer Minute noch nicht vollkommen abgeschlossen. Durch 
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starkes Spülen können Teile das Aktors abgetrennt und aus dem System 
herausgetragen werden. 
In Abbildung 80 ist der beschriebene Belichtungsprozess schematisch abgebildet 
sowie der belichtete Hydrogel-Aktor innerhalb des mikrofluidischen Systems gezeigt. 
Abbildung 80: Links: schematische Darstellung der Polymerisation des Hydrogel-Aktors; rechts: 
polymerisierter Hydrogel-Aktor innerhalb des mikrofluidischen Systems 
Nach der vollständigen Polymerisation des Aktors werden Layer 1 und 2 mit den 
parallel gebondeten Layern 3, 4 und 5 verbunden. 
3.5.3 Charakterisierung 
Zur Charakterisierung des Hydrogelmaterials wurden zunächst Quellversuche mit 
Proben außerhalb des mikrofluidischen Systems durchgeführt. Um gleiche 
Bedingungen bei den Aktoren zu gewährleisten, fand deren Herstellung innerhalb des 
mikrofluidischen Systems wie in Kapitel 3.5.2 beschrieben statt. Abbildung 81 zeigt 
im Vergleich einen unbehandelten polymerisierten Hydrogel-Aktor sowie mit pH 13- 
und pH 1-Pufferlösung behandelte Hydrogel-Proben.  
Die Hydrogel-Probe, die mit der sauren Pufferlösung behandelt wurde, ist im 
Vergleich zu der unbehandelten Hydrogel-Probe durch die Aufnahme des Wassers um 
etwa 30 % gequollen. Durch die Deprotonierung der Säure-Gruppen des Copolymers 
Polyacrylsäure quillt das Gel durch die abstoßenden Coulomb-Wechselwirkungen der 
geladenen Gruppen um etwa weitere 30 %. 
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Abbildung 81: Größenvergleich eines unbehandelten Hydrogel-Aktors mit zwei Aktoren, die mit 
pH 13- und pH 1-Pufferlösungen behandelt wurden 
Die genauere Untersuchung des Quellverhaltens fand unter einem Lichtmikroskop 
statt. Eine Probe aus einer pH 1-Pufferlösung wurde dafür mit einem Tropfen einer 
pH 13-Pufferlösung versehen und in Intervallen von 5 s fotografiert. Die 
anschließende Auswertung des Bildmaterials erfolgte am Rechner. Es zeigte sich 
dabei, dass das Hydrogel während seiner Quellung nicht nur sein Volumen, sondern 
auch seine Form stark verändert. Letzteres führte dazu, dass nach einiger Zeit die 
Größenmessung mit den vorhandenen Mitteln nicht mehr möglich war. Abbildung 82 
zeigt drei Fotos mit einem Aufnahmeintervall von 25 s. 
 
Abbildung 82: Lichtmikroskopische Aufnahmen der Quellung des Hydrogel-Aktors im Abstand von 
25 s 
In Abbildung 83 ist die vermessene Größenzunahme in den ersten 40 s aufgetragen. 
Die Quellung des Hydrogels war innerhalb der ersten 10 s prozentual am größten. 
Anschließend wurde eine Verringerung der Quellungsgeschwindigkeit festgestellt. 
Dies ist mit dem Diffusionsverhalten der pH-Lösung innerhalb des Polymers zu 
erklären. Innerhalb der ersten Sekunden findet eine schnelle Deprotonierung von der 
Oberfläche her statt. Für eine weitere Deprotonierung innerhalb des Polymers muss die 
Lösung zunächst weiter eindringen. 
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Abbildung 83: Quellung des Hydrogel-Aktors 
Um auch die Quellung des Aktors im Querschnitt zu untersuchen, folgte die Zerteilung 
des PDMS-Systems mit einem Skalpell. Die Größenzunahme des zerschnittenen 
Hydrogels konnte ebenfalls mit einem Lichtmikroskop ausgewertet werden. In 
Abbildung 84 ist der gequollene und ungequollene Hydrogel-Aktor im Querschnitt 
abgebildet. 
Bei diesen Versuchen zeigte sich, dass nicht bei allen untersuchten Hydrogel-Aktoren 
eine Quellung von 200 μm erreicht wurde, die jedoch benötigt wird, um den Kanal für 
die Analyse-Lösung sicher zu verschließen. Einstellungsungenauigkeiten bei der 
Verwendung der doppelseitigen Abformeinrichtung (siehe Kapitel 3.1.2) führten 
teilweise zu Membranhöhen größer als 50 μm. Wie in Abbildung 84 zu erkennen, 
reicht der Druck des Hydrogels bei einer Aktorhöhe von 200 μm und einer 
Membranhöhe von 50 μm gerade noch aus, um das Ventil zu verschließen. Nach 
Gleichung 35 wird für diesen Fall ein Druck von 210 Pa mit einem E-Modul von 
750 kPa und einer Poisson-Zahl von 0,5 errechnet. 
Die Kontrolle der Membranhöhe in Layer 4 bedarf bei der Herstellung der Hydrogel-
Aktoren demnach besonderer Aufmerksamkeit. 
Die vollständige Quellung im Querschnitt erfolgte nach ca. 10 s. Prozentual ist damit 
die Quellung in Richtung der Membran wesentlich größer als die seitliche Quellung 
des Aktors (siehe Abbildung 84). Dieser Sachverhalt kann durch die schnellere 
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Diffusion in die gesamte Probe und die stärkere Ausprägung der Quellung bei 
kleineren Proben (siehe Kapitel 2.6.2.3) erklärt werden. 
 
Abbildung 84: Links: Querschnitt eines Hydrogel-Aktors bei pH 1; rechts: Querschnitt eines 
Hydrogel-Aktors bei pH 13 
Nach der Fertigstellung fand die Funktionskontrolle des Hydrogel-Ventils mit einer 
gefärbten wässrigen Lösung statt. Dabei wurde der Hydrogel-Aktor zunächst mit einer 
sauren Lösung umspült, die durch Applikation mit einer Spritze erfolgte. Anschließend 
fand die Injektion einer basischen Lösung durch die zweite Öffnung statt, wodurch der 
Aktor expandierte und sich das Ventil schloss. Abbildung 85 zeigt das geöffnete und 
das geschlossene Ventil. 
 
Abbildung 85: Geöffnetes (links) und geschlossenes (rechts) Hydrogel-Ventil im Test mit einer 
gefärbten wässrigen Lösung 
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3.5.4 Zusammenfassung und Diskussion 
Mit dem in den Kapiteln 3.5.1 - 3.5.3 vorgestellten aktiven Ventil wurde die 
Möglichkeit überprüft, die Steuerung der verschiedenen Lösungen bei einer 
automatisierten Proteinanalytik über Hydrogel-Aktoren zu realisieren. Durch die 
Verwendung von PDMS zur Herstellung der Fluidkanäle sowie der Membran zur 
Abtrennung von Probelösung und Aktor kann die Integration mit der in Kapitel 3.2 
und 3.3 beschriebenen Sensorzelle und Affinitätschromatographiezelle erfolgen. Zur 
Charakterisierung des Aktormaterials erfolgte die Untersuchung seines 
Quellverhaltens. Es konnte gezeigt werden, dass ein zylindrischer Aktor mit einer 
Höhe von 200 μm und einem Durchmesser von 600 μm eine PDMS-Membran von 
50 μm innerhalb 10 s um 200 μm verformen und somit das Ventil verschließen kann. 
Bei Membrandicken oberhalb 50 μm wird jedoch der vom Aktor aufgebrachte Druck 
von 210 Pa nicht mehr zur Verformung der Membran um 200 μm ausreichen. 
Um den einwandfreien Betrieb sicherzustellen, muss somit die Membranhöhe bei der 
Herstellung genauestens kontrolliert werden. 
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3.6 Mikrofluidisches Lab-on-Chip-System 
3.6.1 Konzept 
Nach Charakterisierung und Test der mikrofluidischen Einzelkomponenten (siehe 
Kapitel 3.2, 3.4 und 3.5) bestand die Aufgabe, diese zu einem Gesamtsystem aus 
PDMS zu integrieren und gegebenenfalls zu optimieren. Die Kanalhöhe und –breite 
war dabei auf 200 μm zu reduzieren und somit dem aktiven Ventil mit Hydrogel-Aktor 
anzupassen. In Abbildung 86 ist das Konzept des Lab-on-Chip schematisch gezeigt. 
Zur Einstellung einer stabilen Messfrequenz kann das System zunächst mit einer 
Pufferlösung gespült werden, die über ein aktives Hydrogel-Ventil (V1) aus einem 
externen Vorratsbehälter entnommen wird. Durch ein weiteres Ventil (V2) wird die 
Probe zur Affinitätschromatographiezelle geleitet, wo die Aufreinigung und 
Aufkonzentration des CRP durch an Beads gekoppelte Anti-CRP-scFvs erfolgt. Die 
nicht gebundenen Komponenten werden über Ventil V5 zu einem Abfall-Reservoir 
transportiert. Anschließend kann das CRP aus der Affinitätsmatrix eluiert werden. Die 
Elutionslösung wird durch Ventil V3 in das System eingebracht und anschließend 
durch Ventil V6 zum Sensor geleitet. Auf der Sensoroberfläche wird das CRP durch 
Antikörperfragmente an die Oberfläche gebunden. Für weitere Messungen kann der 
Sensor regeneriert werden. Für diesen Zweck wird durch Ventil V8 eine 
Elutionslösung über den Sensor geführt, die das CRP vom Antikörper löst.  
Abbildung 86: Konzept des mikrofluidischen Lab-on-Chip-Systems 
Finden Sensor-, Affinitätschromatographiezelle bzw. deren Zuleitungen während eines 
beschriebenen Zustandes keine Verwendung, werden diese mit Puffer gespült.  
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Um diese Arbeitschritte ausführen zu können, werden acht Hydrogel-Ventile benötigt. 
Tabelle 11 fasst die verschiedenen Zustände und die dabei geöffneten bzw. 
geschlossenen Ventile zusammen. 




hintereinander mit Puffer gespült 
o x x o x o x x 
2 
Probe fließt durch 
Affinitätschromatographiezelle; 
Sensorzelle wird mit Puffer gespült 




getrennt mit Puffer gespült 
o x x x o x o x 
4 
Elutionslösung 1 fließt durch 
Affinitätschromatographiezelle und 
anschließend über Sensorzelle 
x x o o x o x x 
5 
Elutionslösung 2 fließt durch 
Sensorzelle; 
Affinitätschromatographiezelle wird 
mit Puffer gespült 
o x x x o x x o 
Tabelle 11: Übersicht über die möglichen Zustände des Lab-on-Chip und die jeweiligen 
Schaltzustände der Ventile (x=geschlossen, o=offen) 
Das Fließverhalten der Sensorzelle sowie der Affinitätschromatographiezelle wurde 
vor der Integration mit einem Programm für numerische Strömungssimulation 
(computational fluid dynamics (CFD)) untersucht. Abbildung 87 zeigt die 
Geschwindigkeitsverteilung einer wässrigen Flüssigkeit innerhalb der in Kapitel 3.2 
beschriebenen Sensorzelle.  
In dieser Abbildung ist zu erkennen, dass das Fließprofil innerhalb der Zelle nicht 
konstant ist und sich vom Eingangsbereich zur Mitte hin stark verändert. Besonders 
der Bereich oberhalb der Goldelektrode ist von großem Interesse, da sich hier die 
piezoelektrisch aktive Fläche Apiezo des Sensors befindet (siehe Kapitel 2.4).  
Um eine höhere Gleichförmigkeit des Fließverhaltens zu erreichen, wurden zum einen 
der Eintrittswinkel der Fließzelle und zum anderen die Radien im Bereich der 
Aufweitung von Fließkanal zu Zelle variiert.  
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Abbildung 87: Geschwindigkeitsverteilung in der beschriebenen Sensorzelle (siehe Kapitel 3.2) 
Bei den Variationen war zu beachten, dass r1 und r2 nur so weit vergrößert werden 
konnten, bis sie zusammentreffen. Beide Radien wurden jeweils parallel um den 
gleichen Wert verändert. Für die Simulationen wurden Eintrittswinkel von 15, 30 und 
45° gewählt. Durch die Variation beider Größen veränderte sich ebenfalls die 
Eintrittslänge der Fließzelle (siehe Abbildung 88). 
 
Abbildung 88: Variation von Eintrittswinkel und Radius im Eingangsbereich der Fließzelle 
Sowohl die Reduzierung des Eintrittswinkels als auch die Vergrößerung der Radien 
führten bei der Simulation zu einer höheren Gleichförmigkeit des Fließverhaltens 
innerhalb der Zelle. Da sich bei einer Verkleinerung des Eintrittswinkels von 30 auf 
15° die Eintrittslänge der Zelle jedoch fast verdoppeln würde, fiel die Wahl beim 
Design des Gesamtsystems aus Platzgründen auf die 30°-Geometrie mit einem 
maximal möglichen Radius von r1=r2=5393 μm. Abbildung 89 zeigt die 
Geschwindigkeitsverteilung einer wässrigen Flüssigkeit innerhalb der gewählten Zelle. 
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Abbildung 89: Geschwindigkeitsverteilung einer Fließzelle mit einem Eintrittswinkel von 30° und 
Eintrittsradien von jeweils 5393 μm (schraffierter Bereich außerhalb der Skala) 
Die Geschwindigkeitsverteilung ist nun in Fließrichtung deutlich homogener. 
Senkrecht zum Flüssigkeitsstrom ist noch ein Geschwindigkeitsgradient festzustellen. 
Zu dessen Minimierung oberhalb der Goldelektrode wäre jedoch eine Verbreiterung 
der Zelle in y-Richtung notwendig, was wiederum nicht zielführend für ein möglichst 
klein dimensioniertes Lab-on-Chip-System wäre. 
Die beschriebenen Geometrieveränderungen wurden sowohl bei der Sensorzelle als 
auch bei der Affinitätschromatographiezelle berücksichtigt. 
Die Anzahl der benötigten Layer für das Gesamtsystem wurde durch den Aufbau des 
Hydrogel-Ventils vorgegeben (siehe Kapitel 3.5). Die Affinitätschromatographiezelle 
sowie die Sensorzelle mussten dementsprechend angepasst werden. Dabei waren 
insbesondere der Layer mit der Aussparung für den Quarzsensor mit einer Höhe von 
128 μm und der Membran-Layer des Ventils mit einer Höhe von 40 μm zu beachten. 
Um das Volumen der Affinitätschromatographiezelle von 33,3 μL in das neue Design 
zu integrieren, wurden drei übereinanderliegende Layer in Anspruch genommen. 
Abbildung 90 zeigt die Explosionszeichnung für Sensorzelle, 
Affinitätschromatographiezelle und Hydrogel-Ventil.  
Im Gegensatz zum Hydrogel-Ventil als Einzelkomponente war beim Gesamtsystem 
sowohl bei Layer 2 als auch bei Layer 3 eine dünne Membran notwendig. Die 
Membran von Layer 3 ist für die Säulenstrukturen im Ausgangsbereich der 
Affinitätschromatographiezelle zuständig. Diese dünne Membran kann auch 
gleichzeitig zur Abtrennung des Hydrogel-Aktors verwendet werden. Die weitere 
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Membran von Layer 2 ist für die „in-situ“-Polymerisation des Hydrogel-Aktors 
erforderlich. 
Abbildung 90: Explosionszeichnung des Hydrogel-Ventils, der Sensorzelle und der 
Affinitätschromatographiezelle für die Integration in ein Lab-on-Chip-System 
Die Kontaktierung des Sensors sollte aus Platzgründen nur von einer Seite aus 
erfolgen. Der Quarzresonator musste infolgedessen ebenfalls so verändert werden, 
dass die Ober- und Unterseitenelektroden zu einer gemeinsamen Kante geführt 
werden. 
Um einen Zugang für die elektrische Kontaktierung innerhalb des Lab-on-Chip zu 
gewährleisten, wurde die Sensorzelle am Rand des Systems angeordnet. Die gleiche 
Anforderung galt bei der Integration der Affinitätschromatographiezelle, da hier ein 
Zugang für das Einfüllen der Beadsuspension vorhanden sein muss. Der Platz um die 
Affinitätschromatographiezelle musste weiterhin so gestaltet werden, dass eine spätere 
Vergrößerung des Beadvolumens möglich ist. 
Das daraus resultierende Design der fünf Layer des Lab-on-Chip-Systems ist in 
Abbildung 91 gezeigt. 
Die mikrofluidische Kontaktierung des Lab-On-Chip an die Außenwelt soll bis auf die 
ständig wechselnde Probelösung über zwei gemeinsame Adapter erfolgen, durch die 
der Wechsel der Lab-On-Chip-Systeme erleichtert wird. Die Ein- und Ausgänge der 
Kanäle dürfen sich dementsprechend nur an zwei gegenüberliegenden Seiten des 
Mikrosystems befinden. Die verschiedenen Elutions- und Pufferlösungen können so 
Vorratsbehältern entnommen und dem Mikrosystem gemeinsam zugeführt werden. 
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Durch diese Adapter ist ebenfalls der Übergang der 200 μm x 200 μm großen Kanäle 
zu den verwendeten externen Tygon-Schläuchen mit einem Innendurchmesser von 
0,8 mm geschaffen. 
 
Abbildung 91: Design der fünf verschiedenen Layer für die Herstellung des Lab on Chip mit 
integrierter Affinitätschromatographiezelle, Sensorzelle und Hydrogel-Ventilen 
Zum Anschluss der Mikrokanäle sind Edelstahlröhrchen mit einem Innendurchmesser 
von 200 μm und einem Außendurchmesser von 400 μm vorgesehen. Die PDMS-
Kanäle des Mikrosystems an den Ausgängen wurden deshalb in ihren Abmessungen 
von 200 μm auf 350 μm erweitert. Der Anschluss an die Tygon-Schläuche erfolgt über 
MINSTAC-Verbinder (TMDA3207950Z, Lee Hydraulische Miniaturkomponenten 
GmbH). Der minimale Abstand der Kanäle innerhalb des Systems wird durch die 
Größe dieser MINSTAC-Verbinder vorgegeben und beträgt 4,2 mm. 
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Während des Designs des Lab-On-Chip-Systems war auf eine besondere Auslegung 
des Überlappungsbereiches der Mikrokanäle innerhalb der unterschiedlichen Layer zu 
achten. Werden die Kanäle nur durch die PDMS-Membran von 40 μm Dicke oder 
durch Layer 4 mit einer Stärke von 128 μm getrennt, können diese Schichten im 
Überlappungsbereich der Kanäle durch den hydrostatischen Druck beeinflusst werden 
(siehe Kapitel 2.2.2). Zwei Kanäle müssen daher immer durch eine mindestens 
200 μm dicke Schicht getrennt und der Einflussbereich so gering wie möglich gehalten 
werden. 
Die Eingangskanäle zur Steuerung der Hydrogel-Ventile mit pH 1- und pH 13–
Pufferlösung wurden alle in der gleichen Länge gestaltet, um die gleichzeitige 
Ansteuerung durch identische Laufzeiten der Lösungen zu vereinfachen. Das machte 
in einigen Fällen die Integration von zusätzlichen Verzögerungsschleifen notwendig, 
wobei ein minimaler Kurvenradius von 1000 μm nicht unterschritten wurde. 
3.6.2 Herstellung 
Die Quarzresonatoren werden - wie in Kapitel 3.2.2 beschrieben - partiell auf die 
gewünschte Dicke von ca. 80 μm geätzt und beidseitig mit Goldelektroden versehen. 
Durch die neuen Anforderungen des Gesamtsystems hinsichtlich der Kontaktierung 
(siehe Kapitel 3.6.1) wurde hier ein geändertes Design gewählt, bei dem Ober- und 
Unterseitenelektrode zur gleichen Seite geführt werden. In Abbildung 92 ist der 
Quarzresonator in neuem Design gezeigt. 
 
 
Abbildung 92: Neues Design des Quarzresonators für das Lab-on-Chip-System 
Die Herstellung der fünf PDMS-Layer erfolgt - wie auch bei den Einzelkomponenten - 
unter Verwendung des Replikatformens. Layer 1 und 5 können analog der Herstellung 
des Hydrogel-Ventils mit beliebiger Höhe abgegossen werden, während Layer 2, 3 
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und 4 mit der doppelseitigen Abformung hergestellt werden müssen. Layer 2 und 3 
benötigen dabei eine Membran von 40 μm (siehe Kapitel 3.1.2). 
Nach der Herstellung der PDMS-Layer werden diese analog der Einzelkomponenten 
nach Aktivierung mit einem Sauerstoffplasma verbunden. Dabei werden zunächst 
Layer 2, 3, 4 und 5 miteinander kombiniert. Durch die Größe des Systems stellt hier 
die Ausrichtung der Strukturen mithilfe eines Lichtmikroskops eine besondere 
Herausforderung dar.  
Anschließend erfolgt die „in-situ“-Photopolymerisation des Hydrogel-Aktors durch 
die Membran von Layer 2 (siehe Kapitel 3.5.2). Layer 1 wird darauffolgend zur 
Stabilisierung über diese dünne Membran gebondet. In Abbildung 93 ist ein so 
hergestelltes Lab-on-Chip-System gezeigt. 
 
Abbildung 93: Gebondetes Lab-on-Chip-System 
Für den Anschluss an die Oszillatorschaltung wird das Lab-on-Chip-System – wie 
auch schon bei dem mikrofluidischen Sensor beschrieben (siehe Kapitel 3.2.2) – auf 
eine Trägerplatine geklebt und mit einem leitfähigen Silikon kontaktiert, das durch 
eine Pipette in die entsprechenden Aussparungen appliziert werden kann. Die 
mikrofluidische Kontaktierung erfolgt über zwei Adapter, die aus Polycarbonat 
hergestellt wurden. Auf der einen Seite des Adapters sind die beschriebenen 
Edelstahlröhrchen (siehe Kapitel 3.6.1) eingeklebt, die in das mikrofluidische System 
gesteckt werden können. Auf der anderen Seite des Adapters sind MINSTAC-
Verbinder eingeschraubt, die die Verbindung mit Schläuchen zu Pumpen und externen 
Ventilen erlauben. Abbildung 94 zeigt ein elektrisch und mikrofluidisch kontaktiertes 
Lab-on-Chip-System. 
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Abbildung 94: Elektrisch und mikrofluidisch kontaktiertes Lab-on-Chip-System 
3.6.3 Zusammenfassung und Diskussion 
In den Kapiteln 3.6.1 und 3.6.2 wurde das Konzept und die Umsetzung eines 
mikrofluidischen Lab-on-Chip-Systems vorgestellt. Auf dem Chip befindet sich neben 
einer massensensitiven Sensorzelle eine Affinitätschromatographiezelle zur 
vorgelagerten Anreicherung und Aufreinigung des Analyten. Beide Komponenten 
wurden vor ihrer Integration auf dem Chip durch Simulationen bezüglich ihres 
Fließverhaltens optimiert. Die Steuerung der Probelösungen erfolgt mittels 8 aktiver 
Hydrogel-Ventile, die sich ebenfalls auf dem Chip befinden. Die Hydrogel-Aktoren 
werden über pH 13- und pH 1-Pufferlösungen geregelt. Um eine spätere automatisierte 
Handhabung der Ventile zu gewährleisten, haben die Eingangskanäle der 
pH-Lösungen identische Längen, wodurch alle Ventile zeitgleich angesteuert werden 
können. Der Anschluss der Probe-, Elutions-, Puffer- und pH-Lösungen wird über 
zwei Adapter aus Polycarbonat ermöglicht. Bei späteren Messungen können dadurch 
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4 Zusammenfassung und Ausblick 
Die vorliegende Arbeit beschäftigt sich mit der Realisierung eines miniaturisierten 
Analysesystems für den Nachweis von CPR in einer Serumprobe. Die Herstellung der 
mikrofluidischen Komponenten erfolgte mit PDMS, das sich mithilfe des 
Replikatformens schnell und auch kostengünstig verarbeiten lässt. Durch seine 
Biokompatibilität bringt es zudem beste Voraussetzungen für den Einsatz im Bereich 
der Proteinanalytik mit. 
Für die Detektion wurden massensensitive Quarzsensoren eingesetzt, mit deren Hilfe 
der Nachweis des Analyten direkt durch die Änderung ihrer Resonanzfrequenz 
möglich wird. Die Sensoren konnten dafür in eine mikrofluidische Sensorzelle 
integriert werden. 
Zunächst erfolgte deren Charakterisierung und Überprüfung für den mikrofluidischen 
Einsatz. Anschließend kamen verschiedene Immobilisierungsmethoden zur Anbindung 
von Antikörperfragmenten zur Anwendung, die als Fängermoleküle für den Analyten 
eingesetzt wurden. Weiterhin wurden die unspezifischen Wechselwirkungen des 
Analyten auf der Sensor- und Fließzellenoberfläche untersucht. Nach der Ermittlung 
der optimalen Bedingungen fanden Messungen zur Überprüfung der 
Reproduzierbarkeit statt. Dabei stellte sich heraus, dass die Sensoren durch Spülen mit 
einer Pufferlösung regenerierbar sind. 
Für die Reinigung und Konzentrationserhöhung des Analyten konnte eine 
Affinitätschromatographiezelle realisiert werden. Da für diesen Einsatz die 
entsprechenden Antikörperfragmente während dieser Arbeit noch nicht zur Verfügung 
standen, erfolgte der Test der Zelle ersatzweise mit dem Modellsystem BSA und Anti-
BSA-Antikörper. 
Sensorzelle und Affinitätschromatographiezelle wurden zunächst in modularer Weise 
miteinander verbunden. Die Entwicklung einer Ventilsteuerung mit elektromagnetisch 
betätigten Ventilen gestattete schließlich einen ersten automatisierten Messablauf. 
Am Ende dieser Arbeit konnten beide Komponenten erfolgreich in ein 
mikrofluidisches Lab-on-Chip-System integriert werden, wobei zuvor eine 
Optimierung beider Systeme durch Simulation erfolgte. 
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Für die Flusssteuerung der Probelösungen auf dem Chip boten sich pH-sensitive 
Hydrogel-Aktoren an. Vorteile eines Hydrogels gegenüber herkömmlichen 
Aktorprinzipien liegen in der einfachen Integration des Aktors. So erfolgt dessen 
Herstellung durch eine „in-situ“-Polymerisation innerhalb des Mikrosystems aus 
PDMS. Weiterhin entsteht bei dessen Betrieb keine zusätzliche Wärme, die zu einer 
Beeinträchtigung der Biomoleküle bzw. Immunreaktion führen könnte. Für die 
Durchführung aller Spül-, Detektions- und Elutionsschritte fand innerhalb des Lab-on-
Chip eine Implementierung von 8 aktiven Ventilen statt. 
Während dieser Arbeit konnten alle Vorbereitungen getroffen werden, um CRP 
automatisiert mit einem Lab-on-Chip-System nachzuweisen. Mit den entsprechenden 
Antikörperfragmenten für die Affinitästschromatographiezelle kann das CRP somit 
aus einer Serumprobe gereinigt, aufkonzentriert und anschließend auf dem Sensor 
detektiert werden. 
Im weiteren Verlauf des Teilprojektes D2 muss für die Analyse von Vollblut ein 
Trennverfahren zur Gewinnung von Serum gefunden werden, das in das 
Gesamtsystem integriert werden kann.  
Bei der späteren Point-of-Care-Anwendung soll so durch eine Blutprobe nach einer 
Zeit von ca. 30 - 40 min das Ergebnis über eine mögliche entzündliche Erkrankung 
vorliegen. Charakterisierungsergebnisse der Sensorzelle innerhalb dieser Arbeit haben 
gezeigt, dass der Sensor nach einer einmaligen Einschwingzeit von ca. 30 min 
betriebsbereit ist und sein Empfindlichkeitsmaximum erreicht. Da die 
Serumgewinnung sowie die Aufkonzentration des CRP der Detektion vorgeschaltet 
sind, erfolgt nach der Einschwingphase des Sensors nur noch die Detektion des 
Analyten sowie die Regenerierung des Systems. Mit einer für diese beiden Schritte 
benötigen Zeit von ungefähr 5 min liegt das Analyseergebnis genügend schnell vor.  
Um Umwelteinflüssen weitgehend entgegenzuwirken, muss das System in eine 
geschirmte und temperaturgeregelte Häusung integriert werden. Die Bestimmung des 
CRP soll zudem automatisiert erfolgen. Dafür muss ein Auswertungsprogramm mit 
einer Messablaufsteuerung realisiert werden, das eine selbsttätige Kontrolle der 
Ventile beinhaltet. Diese Ansteuerung kann dabei vorerst über einen externen Rechner 
durchgeführt werden, für eine spätere praxisorientierte Anwendung ist jedoch eine im 
Gerät integrierte Auswerte- und Steuerelektronik vorzusehen.  
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Die Peripherie des Systems mit Pufferlösungen, externen Ventilen für die pH-
Lösungen und Pumpe ist ebenfalls in einem Gehäuse aufzunehmen. Das eigentliche 
Lab-on-Chip-System soll für mehrere Messungen angewendet werden, jedoch so 
integriert werden, dass es dennoch einfach austauschbar ist. Die Blutprobe kann dem 
System z.B. über eine Spritze zugeführt werden. Es besteht die Möglichkeit, die 








AIZ01 H. Aizawa, S. Kurosawa, K. Ogawa, M. Yoshimoto, J. Miyake, H. Tanaka, 
Conventional diagnosis of C-reactive protein in serum using latex piezoelectric 
immunoassay, Sensors and Actuators B, 76 (2001), 173-176 
AIZ06 H. Aizawa, Y Gokita, J.W. Park, Y. Yoshimi, S. Kurosawa, Antibody 
Immobilization on Functional Monolayers Using a Quartz Crystal 
Microbalance, IEEE Sensors Journal, 6 (2006), 1052-1056 
AKU08 Akubio - Acoustic Biosensors, Internetseite: http://www.akubio.com, besucht 
am 25.07.2008 
ALH08 L. Al-Halabi, Rekombinante Antikörper für "Lab-on-chip", Dissertation, 
Technische Universität Braunschweig, 2008 
AND00 H. Andersson, W. van der Wijngaart, P. Enoksson, G. Stemme, 
Micromachined flow-through filter-chamber for chemical reactions on beads, 
Sensors and Actuators B, 67 (2000), 203–208 
ARM99 D. Armani, C. Liu, N. Aluru N, Re-configurable fluid circuits by PDMS 
development micromachining, 12th IEEE Int. Conf. on Micro Electro 
Mechanical Systems, (1999), 222–227 
ATK99 P.W. Atkins, Physikalische Chemie, Zweite Auflage, VCH Verlag, Weinheim, 
1999 
BAE05 J.Y. Baek, J.Y. Park, J. Ju, T.S. Lee, S.H. Lee, A pneumatically controllable 
flexible and polymeric microfluidic valve fabricated via in situ development, J. 
Micromech. Microeng., 15 (2005), 1015–1020 
BAL03 A. Baldi, Y. Gu, P.E. Loftness, R.A. Siegel, B. Ziaie, A Hydrogel-Actuated 
Environmentally Sensitive Microvalve for Active Flow Control, Journal of 
Microelectromechanical Systems, 12 (2003), 613-621 
BAN99 H.L. Bandey, S.J. Martin, R. W. Cernosek, Modeling the Responses of 
Thickness-Shear Mode Resonators under Various Loading Conditions, Anal. 
Chem., 71 (1999), 2205-2214 
BEE00a D.J. Beebe, J.S. Moore, J.M. Bauer, Q. Yu, R.H. Liu, C. Devadoss, B.H. Jo  
Functional hydrogel structures for autonomous flow control inside 




BEE00b D.J. Beebe, J.S. Moore, J.M. Bauer, Q. Yu, R.H. Liu, M.L. Kraft, H.H. Jo, C. 
Devadoss C, Microfluidic tectonics: A comprehensive construction platform 
for microfluidic systems, PNAS, 97 (2000), 13488-13493 
BER02 J. Bergkvist, S. Ekström, L. Wallman, M. Löfgren, G. Marko-Varga, J. 
Nilsson, Improved chip design for integrated solid-phase microextraction in 
on-line proteomic sample preparation, Proteomics, 2 (2002), 422-429 
BIA08 Biocore, Internetseite: www.biacore.com, besucht am 25.07.2008 
BLA04 S. Black
.
, I. Kushner, D. Samols, C-Reactive Protein, Journal of Biological 
Chemistry, 279 (2004), 487-490 
BOL02 P.M. Boltovets, V.R. Boyko b, I.Y. Kostikov, N.S. Dyachenko, B.A. Snopok, 
Y.M. Shirshov, Simple method for plant virus detection: effect of antibody 
immobilization technique, Journal of Virological Methods, 105 (2002), 141–
146 
BOR01 R. Borngräber, Quarzresonatoren für flüssige Medien – Systemdesign und 
Anwendung, Dissertation, Otto-von-Guericke-Universität Magdeburg, 2001 
BOT82 V.E. Bottom, Introduction to Quartz Crystal Unit Design, Van Nostrand 
Reinhold, New York, 1982 
BRE04 I.A. Brettschneider, Point-of-care Diagnostik, Dissertation, Johann Wolfgang 
Goethe-Universität, Frankfurt am Main, 2004 
BRE97 F. Breitling, S. Dübel, Rekombinante Antikörper, Spektrum Akademischer 
Verlag, Heidelberg, Berlin, 1997 
BRO91 D. Brown, M. Meyerhoff, Potentiometric enzyme channelling immunosensor 
for proteins, Biosensors and Bioelectronics, 6 (1991), 615-622 
BUR02 T. Buranda, J. Huang, V.H. Perez-Luna, B. Schreyer, L.A. Sklar, G.P. Lopez, 
Biomolecular Recognition on Well-Characterized Beads Packed in 
Microfluidic Channels, Anal. Chem., 74 (2002), 1149-1156 
BÜT94 S. Büttgenbach, Mikromechanik, Teubner Studienbücher, Stuttgart, 1994 
CAD64 W.G. Cady, Piezoelectricity, Dover Publications, Inc., New York, 1964 
CAM01 K. Cammann, Instrumentelle Analytische Chemie, Spektrum Akademischer 




CAM03 N.A. Campbell, J.B. Reece, Biologie, Spektrum Akademischer Verlag, 
Heidelberg, Berlin, 2003 
CAM98 L. Campanella, R. Attioli, C. Colapicchioni, M. Tomassetti, New 
amperometric and potentiometric immunosensors for anti-human 
immunoglobulin G determinations, Sensors and Actuators B, 55 (1999), 23–32 
CER02 L. Ceriotti, N.F. de Rooij, E. Verpoorte, An Integrated Fritless Column for On-
Chip Capillary Electrochromatography with Conventional Stationary Phases, 
Anal. Chem., 74 (2002), 639-647 
CER97 R.W. Cemosekt, S.J. Martin, A.R. Hillmad, H.L. Bandeys, Comparison of 
Lumped-Element an Transmission-Line Models for Thickness-Shear-Mode 
Quartz Resonator Sensors, IEEE International Frequncy Control Symposium, 
(1997), 96-104 
CHA03 W.J. Chang, D. Akin, M. Sedlak, M. Ladisch, R. Bashir, 
Poly(dimethylsiloxane) (PDMS) and Silicon Hybrid Biochip for Bacterial 
Culture, Biomedical Microdevices, (2003), 281-290 
CHI03 T.M. Chinowsky, J.G. Quinn, D.U. Bartholomew, R. Kaiser und J.L. Elkind, 
Performance of the Spreeta 2000 integrated surface develop resonance affinity 
sensor, Sensors and Actuators B, 91 (2003), 266-274 
CHU05 W.J. Chung, M.S. Kim, S. Cho, S.S. Park, J.H. Kim, Y.K. Kim, B.G. Kim, 
Y.S. Lee, Microaffinity purification of proteins based onphotolytic elution: 
Toward an efficient microbeadaffinity chromatography on a chip, 
Electrophoresis, (2005), 26, 694–702 
COO07 M.A. Cooper, V.T. Singleton, A survey of the 2001 to 2005 quartz crystal 
microbalance biosensor literature: applications of acoustic physics to the 
analysis of biomolecular interactions, Journal of Molecular Recognition, 20 
(2007), 154-184 
DAH95 G. Dahm, I.W. Rangelow, P. Hudek, H.W.P. Koops, Quartz etching for phase 
shifting masks, Microelectronic Engineering, 27 (1995), 263-266 
DE02 S.K. De, N.R. Aluru, B. Johnson, W.C. Crone, D.J. Beebe and J. Moore, 
Equilibrium swelling and kinetics of pH-responsive hydrogels: models, 





DOW99 Dow Corning, Sylgard 184 Silicone Elastomer, 1999 
DÜB04 S. Dübel , P. Rohrbach, A. Schmiedl, Rekombinante Antikörper, Biol. unserer 
Zeit, 34 (2004), 372-379 
EDD04 D.T. Eddington, D.J. Beebe, A Valve responsive Hydrogel Microdispensing 
Device With Integrated Pressure Source, Journal of Microelectromechanical 
Systems, 13 (2004), 586-593 
FEL07 M. Feldmann, Technologie und Applikationen der UV-Tiefenlithographie: 
Mikroaktorik, Mikrosensorik und Mikrofluidik, Berichte aus der Mikro- und 
Feinwerktechnik, Vol. 20, Aachen, Shaker Verlag, 2007 
FIN00 M. Finkelstein, H. G. Hahn, Schnellschwinger, Elektronik Praxis, 14 (2000) 
38-42 
FRA07 T. Franke, A. Wixforth, Das Labor auf dem Chip, Physik in unserer Zeit, 38 
(2007), 88-94 
GAB00 H.H.W. Gabriel, H.J. Müller, W. Kindermann, Die Akute-Phase-Reaktion, 
Deutsche Zeitschrift für Sportmedizin, 51 (2000), 31 
GAR02 J. Garra, T. Long, J. Currie, T. Schneider, R. White, M. Paranjape, Dry 
Etching of Polydimethylsiloxane for Microfluidic Systems, Journal of Vacuum 
Science and Technology, A20 (2002), 975-982 
GAS07 G. Gastrock, S. Howitz, J. Metze, Sterilisierbares Mikroventil mit PNIPAAm-
Hydrogelaktuator für Lifescience-Applikationen, Mikrosystemtechnik-
Kongress, (2007), 269-272 
GEC98 K.E. Geckerler, H. Eckstein, Bioanalytische und biochemische 
Labormethoden, Vierweg Lehrbuch, Braunschweig,Wiesbaden, 1998 
GEI06 P. Geier, Aptamer-Based Biosensors for the Detection of C-Reactive Protein, 
Dissertation, Cranfield University, 2006 
GIN03 B.T. Ginn, O. Steinbock, Polymer Surface Modification Using Microwave-
Oven-Generated Plasma, Langmuir, 19 (2003), 8117-8118 
GOL59 W. Gohlke, Einführung in die piezoelektrische Messtechnik, Akademische 




GÖT05 F. Götz, Fluidische Anwendungen der Mikrotechnik in der Biomedizin, 
Galvanotechnik, (2005), 972-976 
GRA03 V.M. Graubner, Modifizierung von Poly(dimethylsiloxan) für die Computer-
to-Plate Driographie, Dissertation, Technische Universität München, 2003 
HAI03 C. Haindl, Amperometrischer Immunosensor auf Basis von 
Interdigitalstrukturen und Anwendung als in vitro Allergietest, Technische 
Universität München, 2003 
HAU91 M. Huang, D. Shen, L.M. Chow, M. Yang, Correlations of the impedance 
parameters and conductivity and permittivity of liquid and gel phase in a series 
piezoelectric quartz crystal resonator, Sensors and Actuators B, 72 (2001), 21-
27 
HED93 C. Hedlund, U. Lindberg, U. Bucht, J. Söderkvist, Anisotropic etching of Z-cut 
quartz, J. Micromech. Microeng., 3 (1993), 65-73. 
HEN99 A. Hengerer, J. Decker, E. Prohaska, S. Hauk, C. Kößlinger, H. Wolf, Quartz 
crystal microbalance (QCM) as a device for the screening of phage libraries, 
Biosensors and Bioelctronics, 14 (1999), 139-144 
HOC97 B. Hock, Antibodies for immunosensors, Analytica Chimica Acta, 347 (1997) 
177-186 
JAN00 A. Janshoff, H.J. Galla, C. Steinem, Mikrogravimetrische Sensoren in der 
Bioanalytik – eine Alternative zu optischen Biosensoren, Anal. Chem., 112 
(2000), 4164-4195 
JEO02 N.L. Jeon, D.T. Chiu, C.J. Wargo, H.Wu, I.S. Hoi, J.R. Anderson, G.M. 
Whitesides, Design an fabrication of Integrated Passive Valves and Pumps for 
Flexible Polymer 3-Dimensional Microfuidic Systems, Biomedical 
Microdevices, 42 (2002), 117-121 
JO00 B.H. Jo, L.M. Van Lerberghe, K.M. Motsegood, D.J. Beebe, Three-
Dimensional Micro-Channel Fabrication in Polydimethylsiloxane (PDMS) 
Elastomer, Journal of Microelectromechanical Systems, 9 (2000), 76-81 
JOH03 B.D. Johnson, D.J. Beebe, W.C. Crone, Effects of swelling on the mechanical 
properties of a pH-sensitive Hydrogel for the use in microfluidic devices, 




KAN85 K.K. Kanazawa, J.G. Gordon, Frequency of a Quartz Microbalance in Contact 
with Liquid, Anal. Chem., 57 (1985), 1771-1772 
KHE06 N.S. Khelfallah, G. Decher, P. J. Mesini, Synthesis of a New PHEMA/PEO 
Enzymatically Biodegradable Hydrogel, Macromol. Rapid Commun., 27 
(2006), 1004–1008 
KÖH08 S. Köhler, Einfluss ausgewählter Syntheseparameter auf die elektrochemischen 
und mechanischen Eigenschaften von Polypyrrol, Dissertation, Zwickau, 2008 
KÖS95 C. Kößlinger, E. Uttenthaler, S. Drost, F. Aberl, H. Wolf, G. Brink, A. 
Stanglmaier, E. Sackmann, Comparison of the QCM and the SPR method for 
surface studies and immunological applications Comparison of the QCM and 
the SPR method for surface studies and immunological applications, Sensors 
and Actuators B, 24-25 (1995), 107-112 
KUH50 W. Kuhn, B. Hargitay, A. Katachlsky, Reversible Dilation and Contraction by 
Changing the State of Ionization of High-Polymer Acid Networks, Nature, 125 
(1950), 514-516 
KUR02 S. Kurosawa, M. Nakamural, H. Aizawa, J.W. Park, M. Touka, K. Kobayashi, 
K. Yamada, M. Hirata, Immunosensor for C-Reactive Protein Using Anti-CRP 
Monoclonal Antibody and its F(ab’) Fragment Immobilized Quartz Crystal 
Microbalance, IEEE International Frequency Control Symposium and PDA 
Exhibition, 2002, 273-275 
KUR03 S. Kurosawa, H. Aizawa, M. Tozuka, M. Nakamura, J.W. Park, 
Immunosensors using a quartz crystalmicrobalance, Meas. Sci. Technol., 14 
(2003), 1882–1887 
KUR04 S. Kurosawa, M. Nakamura, J.W. Park, H. Aizawa, K. Yamadab, M. Hirata, 
Evaluation of a high-affinity QCM immunosensor using antibody 
fragmentation and 2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC) polymer, 
Biosensors and Bioelectronics, 20 (2004), 1134–1139 
KUR06 S. Kurosawa, H. Aizawa, J.W. Park, K. Ishihara, Efficient Immobilization 
Methods of Antibody on Quartz Crystal Microbalance Immunosensors, IEEE 
International Frequency Control Symposium and Exposition, (2006), 535-537 
LÄU95 A. Läuger Stark, Physikalische Chemie und Biophysik, Springer Verlag, 




LEE03 J.N. Lee, C. Park, G.M. Whitesides, Solvent Compatibility of Poly(dimethyl-
siloxane)-Based Microfluidic Devices, Anal. Chem., 75 (2003), 6544-6554 
LEE07 S.W. Lee, S.S. Lee, Shrinkage ratio of PDMS and its alignment method for the 
wafer level process, Microsyst. Technol., (2008), 205-208 
LEW97 L.N. Lewis, J. Stein, Y. Gao, R.E. Colborn, G. Hutchins, Platinum Catalysts 
Used in the Silicones Industry, Platinum Metals Rev., 41 (1997), 66-75 
LI02 J. Li, Z.Y. Wu, L.T. Xiao, G.H. Huang, G.L. Shen, R.Q. Yu, A Novel 
Piezoelectric Biosensor for detection of Phytohormone beta-Indole Acetic 
Acid, Analytical Science, 18 (2002), 403-407 
LI98 T. Li, P. Coufal, F. Opekar, K. Stulik, E. Wang, An amperometric detector 
with a tubular electrode deposited on the capillary for capillary liquid 
chromatography, Analytica Chimica Acta, 360 (1998), 53-59 
LIE97 M. Liebau, R. Neubert, U. Rothe, Study of supramolecular interactions of 
liposomes and new membrane receptore model on QCM, Proc Eurosensors XI 
(1997), 1465-1468 
LIQ05 LiquiLab 21 QCM-Experimentalsystem für Untersuchungen mit 
Schwingquarzen in Flüssigkeiten, Technische Beschreibung, Institut für 
Automation und Kommunikation e.V. Magdeburg, 2005 
LIU02 R.H. Liu, Q.Yu, D.J. Beebe, Fabrication and Characterization of Hydrogel-
Based Microvalves, Journal of Microelectromechanical Systems, 11 (2002), 
45-53 
LIU07 M. Liu, Q. Chen, Characterization study of bonded and unbonded 
polydimethylsiloxane aimed for bio-microelectromechanical systems-related 
applications, J. Micro/Nanolith. MEMS MOEMS, 6 (2007), 023008 
LOT06 F. Lottspeich, Bioanalytik, Spektrum Akademischer Verlag, München, 2006 
LUC08 N. Lucas, S. Demming, A. Jordan, P. Sichler, S. Büttgenbach, An improved 
method for double-sided moulding of PDMS, J. Micromech. Microeng., 18 
(2008), 075037 
LUC97 R. Lucklum, S. Schranz, C. Behling, F. Eichelbaum, P. Hauptmann, Analysis 
of compressional-wave influence on thickness-shear-mode resonators in 




MAR91 S.J. Martin, V.E. Granstaff, G.C. Frye, Characterization of a Quartz Crystal 
Microbalance with Simultaneous Mass and Liquid Loading, Anal. Chem., 63 
(1991), 2272-2281 
MAR93 S.J. Martin, G.C. Frye, A. J. Ricco, Effect of Surface Roughness on the 
Response of Thickness-Shear Mode Resonators in Liquids, Anal. Chem., (65) 
1993, 2910-2922 
MAS98 M. Mascini, M. Minunni, G. G. Guiltbault, R. Carter: Immunosensors based 
on piezoelectric crystal device. Methods in Biotechnology, Affinity 
Biosensors: Techniques and Protocols, Humana Press Inc. Totowa, NJ, 7 
(1998), 55-76 
MCD02 J.C. McDonald, G.M. Whidesides, Poly(dimethylsilxane) as a Material for 
Fabrication Microfluidic Devices, Accounts of Chemical Research, 35 (2002), 
491-499 
MCH00 G. McHalea, R. Lucklum, M.I. Newton, J. A. Cowen, Influence of 
viscoelasticity and interfacial slip on acoustic wave sensors, Journal of Applied 
Physics, 88 (2000), 7304-7312 
MIC05a M. Michalzik, J. Wendler, J. Rabe, S. Büttgenbach, U. Bilitewski, 
Development and application of a miniaturized quartz crystal microbalance 
(QCM) as immunosensor for bone morphogenetic protein-2, Sensors and 
Actuators B, 105 (2005), 508-515 
MIC05b M. Michalzik, R. Wilke, S. Büttgenbach, Miniaturized QCM-Based Flow 
System for Immunosensor Application in Liquid, Sensors and Actuators B 
111-112 (2005), 410-415 
MIL02 C. Milligan, A. Ghindilis, Laccase Based Sandwich Scheme Immunosensor 
Employing Mediatorless Electrocatalysis, Electroanalysis, 14 (2002) 415-419 
MIY99 T. Miyata, N. Asami, T. Uragami, A reversibly antigen-responsive hydrogel, 
Nature, 399 (1999), 766–769 
MOR96 C.L. Morgan, D.J. Newman, C.P. Price, Immunosensors: technology and 




MU01 Y. Mu, H. Zhang, X. Zhao, D. Song, Z. Wang, J. Sun, M. Li und Q. Jin, An 
Optical Biosensor for Monitoring Antigen Recognition Based on Surface 
Plasmon Resonance Using Avidin-Biotin System, Sensors, (2001), 91-101 
NAY05 S. Nayak, L.A. Lyon, Weiche Nanotechnologie mit weichen Nanopartikeln, 
Angew. Chem., 117 (2005), 7862 – 7886 
NEU97 B. Neubig, B. Briese, Das große Quarzkochbuch, Franzis-Verlag, Feldkirchen, 
1997 
NGU04 N.T. Nguyen, Mikrofluidik, Teubner Verlag, Wiesbaden, 2004 
OH06 K.W. Oh, C.H Ahn, A review of microvalves, J. Micromech. Microeng., 16 
(2006), 13–39 
PAL04 R. Pal, M. Yang, B.N. Johnson, D.T. Burke, M.A Burns,  Phase change 
microvalve for integrated devices, Anal. Chem., 76 (2004), 3740–3748 
PAR06 J.Y. Park, H.J. Oh, D.J. Kim, J.Y Beak, S.H. Lee, A polymeric microfluidic 
valve employing a pH-responsive hydrogel microsphere as actuating source, J. 
Micromech. Microeng., 16 (2006), 656-663 
PFE92 U.Pfeifer, W. Baumann, Direct potentiometric immunoelectrodes, Fresenius J. 
Anal. Chem., 345 (1992), 504-511 
QSE08 Q-Sense, Internetseite: http://www.q-sense.com, besucht am 25.07.2008 
QUI01 Y. Qui, K. Park, Enviromenment-sensitive hydrogels for drug delivery, 
Advanced Drug Delivery rewiews, 53 (2001), 321-339 
RAB03a J. Rabe, Miniaturisierte Quarzresonatoren und Arrays für Analytik-
Anwendungen in Flüssigkeit, Berichte aus der Mikro- und Feinwerktechnik, 
Vol. 10, Aachen, Shaker Verlag, 2003 
RAB03b J. Rabe, J. Schröder, S. Büttgenbach, P. Hauptmann, Monolithic Miniaturized 
Quartz Microbalance Array and its Application to Chemical Sensor Systems 
for Liquids, IEEE Sensors Journal, 3 (2003), 361 – 368 
RIC00 A. Richter, W. Krause, D. Kuckling, K.F.Arndt, Smarte Polymernetzwerke, 




RIC03 A. Richter, D. Kuckling, S. Howitz, T. Gehring. K.F. Arndt, Electronically 
controllable microvalves based on smart hydrogels: magnitudes and potential 
applications, J. Microelectromech. Syst., 12 (2003),748–53 
SAK01 S.P. Sakti, P. Hauptmann, B. Zimmermann, F. Bühling, S. Ansorge, 
Disposable HSA QCM-immunsosensor for practical measurement in liquid, 
Sensors and Actuators B, 78 (2001), 257-262 
SAT02 K. Sato, M. Yamanaka, H. Takahashi, M. Tokeshi, H. Kimura and T. 
Kitamori, Microchip-based immunoassay system with branching 
multichannels for simultaneous determination of interferon-gamma, 
Electrophoresis, 23 (2002), 734-739 
SAU59 G. Sauerbrey, Verwendung von Schwingquarzen zur Wägung dünner 
Schichten und zur Mikrowägung, Zeitschrift für Physik, 55 (1959), 206-222 
SEI03 V. Seidemann, Induktive Mikrosysteme, Technologieentwicklung und 
Anwendung, Berichte aus der Mikro- und Feinwerktechnik, Vol. 9, Aachen, 
Shaker Verlag, 2003 
SHE05 Z. Shen, R.L. Mernaugh, H. Yan, L. Yu, Y. Zhang, X. Zeng, Engineered 
recombinant scFv antibody for Immunosensors, Anal. Chem., 77 (2005), 6834-
6842 
SHE07 Z. Shen, H. Yan, F.F. Parl, R.L. Mernaugh, X. Zeng, Recombinant antibody 
piezoimmunosensors for the detection of cytochrome P450 1B1, Anal. Chem., 
79 (2007), 1283-1289 
SHI03 Y.S. Shin, K. Cho, S.H. Lim, S. Chung, S.J. Park, C. Chung, D.C. Han, J.K. 
Chang, PDMS-based micro PCR chip with Parylene coating, J. Micromech. 
Microeng., 13 (2003), 768–774 
SHO72 A.Shons, K. Dorman, J. Najarian, An Immunospecific Microbalance, J. 
Biomes. Mater. Res., 6 (1972), 565-570 
STE00  R.I. Stefan, J.F. van Staden, H.Y. Aboul-Enein, Immunosensors in clinical 
analysis, Fresenius J. Anal. Chem., 366 (2000), 659–668 
STO98 S. Storri, T.Santoni, M. Minunni, M. Mascini, Surface modifications for the 





SUL98 A.A. Suleiman, Y. Xu, An Amperometric Immunosensor for Cocaine, 
Electroanalysis, 10 (1998), 240-243 
SUZ03 H. Suzuki, R. Yoneyama, Integrated microfluidic system with 
electrochemically actuated on-chip pumps and valves, Sensors and Actuators 
B, 96 (2003), 38–45 
SUZ90 A. Suzuki, T. Tanaka, Phase transition in polymer gels induced by visible 
light, Nature, 346 (1990), 345–347 
SWI08 Swiss-Prot/TrEMBL-Datenbank, Internetseite: http://www.expasy.org/uniprot/ 
P02741, besucht am 25.07.2008 
TAK02 H. Takao, M. Ishida, K. Sawada K, A pneumatically actuated full in-channel 
microvalve with MOSFET-like function in fluid channel networks, J. 
Microelectromech. Syst., 11 (2002), 421–426 
TAN80 T. Tanaka, D. Fillmore, S.-T. Sun, I. Nishio, G. Swislow, A. Shah, Phase 
Transitions in Ionic Gels, Physical Rewiew Letters, 45 (1980), 1636-1639 
TAN82 T. Tanaka, I. Nishio, S.T. Sun, S. Ueno-Nishio, Collapse of gels in an electric 
field, Science, 218 (1982), 467–469 
TER79 S.C. Terry, J.H. Jerman, J.B. Angell J B 1979 A gas chromatographic air 
analyzer fabricated on a silicon wafer, IEEE Trans. Electron Devices, 26 
(1979), 1880–1886 
THI95 J. Thiel, G. Maurer, J.M. Praunitz, Hydrogele: Verwendungsmoglichkeiten 
und thermodynamische Eigenschaften, Chemie lngenieur Technik, 67 (1995), 
1567-1583 
THO05 L. Thomas, Labor und Diagnostik, 6. Auflage, TH-Books Verlagsgesellschaft 
mbH, Frankfurt/Main, 2005 
UNG00 M.A. Unger, H.P. Chou, T. Thorsen, A. Scherer, S.R. Quake, Monolithic 
Microfabricated Valves and Pumps by Multilayer Soft Lithography, Science, 
288 (2000), 113-116 
UTT98 E. Uttenthaler, C. Kößlinger, S. Dost, Quartz crystal biosensor for detection of 




VAU99 R.D. Vaughan, C.K. O’Sullivan, G.G. Guilbault, Sulfur Based self-assembled 
monolayers (SAM’s) on piezoelectric crystals for immunosensor development, 
Analytical and Bioanalytical Chemistry, 364 (1999), 54-57 
VER03 E. Verpoorte, Beads and chips: new recipes for analysis, Lab on a Chip, 3 
(2003), 60-68 
VIK05 I. Vikholm-Lundin, W.M. Albers, Site-directed immobilisation of antibody 
fragments for detection of C-reactive protein, Biosensors and Bioelectronics, 
21 (2005), 1141-1148 
WHI98 G.M. Whitesides, Y. Xia, Soft Lithography, Annu.Rev.Mater.Sci, 28 (1998), 
153-184 
WID91 C.A. Widrig, C. Chung, M.D. Porter, The electrochemical desorption of n-
alkanethiol monolayers from polycrystalline Au and Ag electrodes, J. 
Electroanal. Chem., 310 (1991) 335-359 
WIL03 R. Wilke, S. Büttgenbach, A Microsystem for On-Line Monitoring of Bio 
Processes, Conf. on Miniaturized Systems for Chemistry and Life Sciences, 
2004, 183-185 
WIL06 R. Wilke, Entwicklung und Herstellung miniaturisierter 
Kapillarelektrophorese-Systeme, Berichte aus der Mikro- und 
Feinwerktechnik, Vol. 18, Aachen, Shaker Verlag, 2006 
XIA98 Y. Xia, G.M. Whitesides, Softlithographie, Angew. Chem. 110 (1998), 568 – 
594 
XU97 Y. Xu, A.A. Suleiman, Reusable Amperometric Immunosensor for the 
determination of Cortisol, Analytical Letters, 30 (1997), 2675-2689 
YAN93 M. Yang, M. Thopson, Multiple Chemical Information from the Thickness 
Shear Mode, Acoustic Wave Sensor in the Liquid Phase, Anal. Chem., 65 
(1993), 1158-1168 
YOS02 K. Yoshida, M. Kikuchi, J.H. Park, S. Yokota, Fabrication of micro electro-
rheological valves (ER valves) by micromachining and experiments, Sensors 




YU03a X. Yu, D. Zhang, T. Li , L. Hao, X. Li, 3-D microarrays biochip for DNA 
amplification in polydimethylsiloxane (PDMS) Elastomer, Sensors and 
Actuators A, 108 (2003), 103–107 
YU03b C. Yu, S. Mutlu, P. Selvaganapathy, C.H. Mastrangelo, F. Svec, J.M.J. 
Frechet, Flow control valves for analytical microfluidic chips without 
mechanical parts based on thermally responsive monolithic polymers, Anal. 
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Zq Impedanz des unbeeinflussten Quarzes 







ALC Automatic Level Control 
APP Akute Phase Proteine 
BSA Bovine Serum Albumin 
BSR Blutkörperchensenkungs-Reaktion 
BVD Butterworth-van-Dyke 
CH konstante Region (schwere Kette Antikörper) 
CL variable Region (leichte Kette Antikörper) 















IgG Immuglobulinen G 
LC Flüssigkeitschromatographie 
MIMIC Mikroformen in Kapillaren 
μCP Mikrokontakt-Drucken 
PAA Poly-Acrylsäure 
PBS Phosphate buffered saline 








SAM selbstorganisierender Monolayer 






VCA Voltage Controlled Amplifier 
VH variable Region (schwere Kette Antikörper) 
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1. beidseitige Grundreinigung eines Quarzblanks im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure 
2. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
3. beidseitig Chrom (ca. 15 nm) und Gold (ca. 300 nm) aufbringen 
4. Photolithographie 1: „Herstellung Maskierschicht“ 
, beidseitig belacken (1,25 mL maP 1215; 3000 U/min für 30 s) 
, nach jeder Seite Prebake (1min, 100°C) 
, Oberseite belichten (12 s bei 7,6 mW/cm2) 
, entwickeln (ca. 1 min, maD 331) 
5. Gold und Chrom ätzen 
6. Photolack strippen 
7. Quarz ätzen 
8. restliches Gold und Chrom ätzen 
9. beidseitige Grundreinigung im Sprühprozessor mit Peroxomonoschwefelsäure 
10. beidseitig Chrom (ca. 15 nm) und Gold (ca. 300 nm) aufbringen 
11. Photolithographie 2: „Herstellung Elektroden“ 
, beidseitig belacken (Intervia 3D-P, 14 V für 3 s) 
, Prebake (1 min, 100°C) 
, Ober- und Unterseite belichten (130 s bei 7,6 mW/cm2) 
, entwickeln (ca. 3 min, maD 371) 
12. Gold und Chrom ätzen 
13. Photolack strippen 
Master 128 μm Höhe: (Lab-on-Chip-System: Layer 4) 
1. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure 
2. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
3. Photolithographie 1: „Nivellierungsschicht“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 25; 400 U/min für 15 s und 2500 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 




, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, auf RT abkühlen lasen 
4. Photolithographie 2: „Layer 4“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 1030 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 3,5 h 
, belichten (65 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, auf RT abkühlen lasen 
, ruhen lassen 
, entwickeln (GBL/PGMEA/PGMEA-Spüllösung für 2 min/5 min/1 min) 
, spülen (Di-Propanol für 15 s) 
Master 200 μm Höhe: (Hydrogel-Ventil: Layer 1-5; Lab-on-Chip-System: 1-3, 5) 
1. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure 
2. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
3. Photolithographie 1: „Nivellierungsschicht“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 25; 400 U/min für 15 s und 2500 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, ganzflächig belichten (90 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, auf RT abkühlen lasen 
4. Photolithographie 2: „Layer 1-5“ (Hydrogel-Ventil); „Layer 1-3 und 5“ (Lab-
on-Chip-System) 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 700 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 4,5 h 
, belichten (100 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, auf RT abkühlen lasen 




, entwickeln (GBL/PGMEA/PGMEA-Spüllösung für 3 min/7 min/1 min) 
, spülen (Di-Propanol für 15 s) 
Master 375 μm Höhe: (Affinitätschromatographiezelle: Layer 1 und 2) 
1. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure 
2. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
3. Photolithographie 1: „Nivellierungsschicht“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 25; 400 U/min für 15 s und 2500 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, ganzflächig belichten (90 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, auf RT abkühlen lasen 
4. Photolithographie 2: „Layer 1“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 900 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 4 h 
, einseitig belacken (4 mL SU-8; 400 U/min für 15 s und 900 U/min für 30 s) 
, 2 h nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 5 h 
, belichten (170 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, ruhen lassen 
, entwickeln (GBL/PGMEA/PGMEA-Spüllösung für 3 min/10 min/1 min) 
, spülen (Di-Propanol für 15 s) 
Master 503 μm Höhe: (Sensorzelle: Layer 2) 
1. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure (Unterseite) 
2. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
3. Chrom (ca. 15 nm) und Gold (ca. 300nm) aufbringen 
4. Photolithographie 1: „Herstellung von Passkreuzen zur Ausrichtung der 




, beidseitig belacken (1,25 mL maP 1215; 3000 U/min für 30 s) 
, nach jeder Seite Prebake (1 min, 100°C) 
, Oberseite belichten (12 s bei 7,6 mW/cm2) 
, entwickeln (ca. 1 min, maD 331) 
5. Gold und Chrom ätzen 
6. Photolack strippen 
7. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure (Oberseite) 
8. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
9. Photolithographie 2: „Nivellierungsschicht“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 25; 400 U/min für 15 s und 2500 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, ganzflächig belichten (90 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, auf RT abkühlen lasen 
10. Photolithographie 3: „Layer 2_1“ (128 μm Höhe) 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 1130 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50°100 °C (Rampe von 37 %)) für 3,5 h 
, belichten (65 s bei 7,6 mW/cm2)  Ausrichtung der Passkreuze von 
Unterseite 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, auf RT abkühlen lasen 
11. Photolithographie 4: „Layer 2_2“ (503 μm Höhe) 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 900 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %) für 5 h 
, einseitig belacken (4 mL SU-8; 400 U/min für 15 s und 900 U/min für 30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %) für 6 h 





, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %) für 60 min 
, auf RT abkühlen lasen 
, ruhen lassen 
, entwickeln (GBL/PGMEA/PGMEA-Spüllösung für 5 min/ 12 min/ 1 min) 
, spülen (Di-Propanol für 15 s) 
Master 750 μm Höhe: (Sensorzelle: Layer 1) 
1. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure (Unterseite) 
2. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
3. Chrom (ca. 15 nm) und Gold (ca. 300 nm) aufbringen 
4. Photolithographie 1: „Herstellung von Passkreuzen zur Ausrichtung der 
Oberseitenstrukturen von Unterseite“ 
, beidseitig belacken (1,25 mL maP 1215, 3000 U/min für 30 s) 
, nach jeder Seite Prebake (1min; 100°C) 
, Oberseite belichten (12 s bei 7,6 mW/cm2) 
, entwickeln (ca. 1 min, maD 331) 
5. Gold und Chrom ätzen 
6. Photolack strippen 
7. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure (Oberseite) 
8. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
9. Photolithographie 2: „Nivellierungsschicht“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 25; 400 U/min für 15 s und 2500 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, ganzflächig belichten (90 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, auf RT abkühlen lasen 
10. Photolithographie 3: „Layer 1“ (375 μm Höhe) 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 900 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 4 h 




, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 5 h 
, belichten (170 s bei 7,6 mW/cm2)  Ausrichtung der Passkreuze von 
Unterseite 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, auf RT abkühlen lasen 
11. Photolithographie 4: „Layer 1“ (750 μm Höhe) 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 900 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 6 h 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 50; 400 U/min für 15 s und 900 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 7 h 
, belichten (170 s bei 7,6 mW/cm2)  Ausrichtung der Passkreuze von 
Unterseite 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 
, auf RT abkühlen lasen 
, ruhen lassen 
, entwickeln (GBL/PGMEA/PGMEA-Spüllösung für 5 min/15 min/1 min) 




1. einseitige Grundreinigung eines Keramikwafers im Sprühprozessor mit 
Peroxomonoschwefelsäure (Unterseite) 
2. 30 min bei 120°C auf Hotplate dehydrieren 
3. Photolithographie 1: „Nivellierungsschicht“ 
, einseitig belacken (4 mL SU-8 25; 400 U/min für 15 s und 2500 U/min für 
30 s) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, ganzflächig belichten (90 s bei 7,6 mW/cm2) 
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 45 min 




4. Photolithographie 2 : „Layer 1“ (750 μm Höhe) 
, einseitig belacken (8 mL SU-8 25 kreisförmig auf Wafer aufbringen) 
, 30 min nivellieren 
, Prebake (50 °100 °C (Rampe von 37 %)) für 12 h 
, belichten (300 s bei 7,6 mW/cm2)  
, PEB (60 °95 °C (Rampe von 37 %)) für 60 min 
, auf RT abkühlen lasen 
, ruhen lassen 
, entwickeln (GBL/PGMEA/PGMEA-Spüllösung für 5 min/15min /1min) 





16 g Iod und 32 g Kaliumiodid in 320 mL destilliertem Wasser 
Chromätzlösung:  
51 g Ammoniumcernitrat in 324 mL 7%iger Perchlorsäure  
Quarzätzlösung: 





Layer-Herstellung zur Immobilisierung der Antikörperfragmente:  
11-Mercaptoundecansäure: 
Ansatz: 5 mmol/L in Ethanol 
, Inkubation für 48 h bei 6 °C 
, 1x Spülen mit H2O 
, 1x Spülen mit Ethanol 
, Aktivierung mit einer 1:1 Mischung aus 10 mM NHS und 340 mM EDC  
Inkubation für 30 min – 1 h bei RT 




Ansatz: Cystamin: 20 mmol/L in H2O 
 Glutardialdehyd: 2,5 % in H2O 
, Inkubation mit Cystamin für 12 h bei RT 
, 1x Spülen mit H2O 
, Inkubation mit Glutardialdehyd für 2 h bei RT 
, 1x Spülen mit H2O 
 
DSP: 
Ansatz: 20 mmol/L in Aceton 
, Inkubation für 2 h bei RT 
, 1 x Spülen mit Aceton 






Verwendete Materialien und Chemikalien: 
Aceton 5008-35, J.T. Baker 
Polyacrylsäure (PAA) 147230, Sigma-Aldrich 
Ammoniumcernitrat 22250, Fluka 
Anti-BSA-Antikörper B2901, Sigma-Aldrich 
Bovine Serum Albumin (BSA) A3294, Sigma-Aldrich 
Casein 22078, Sigma-Aldrich 
C-reaktives Protein (CRP) recombinant CRP/J81600135,  
BiosPacific Corporate Office 
Cystamin C8707, Sigma-Aldrich 







Ethanol 5358, J.T. Baker 
Ethylenglycoldimethacrylat (EGDMA) 335681, Sigma-Aldrich 
Gamma-Butyrolacton (GBL) FL/00020741, Geyer 
Glutardialdehyde 25% in H2O; G5882, Sigma-Aldrich 
Edelstahlröhrchen Von Veltheim Edelstahl 
2-Hydroxyethylmethacrylat (HEMA) 64166, Sigma-Aldrich 
Industriequarz, 20 MHz Euroquartz Limited 




Iod FL/00057660, Geyer 
Kaliumiodit RI/00003124, Geyer 
Kanülen Einmal-Injektions-Kanülen, Braun 
Leitsilikon Eccobond 59 C von Emerson & Cuming 
ma-P 1215 (Positiv-Resist) Micro resist technology 
ma-D 331 (Entwickler) Micro resist technology 
11-Mercaptoundecansäure 450561, Sigma-Aldrich 
Milchpulver 70166, Sigma-Aldrich 
MINSTAC-Verbinder TMDA3207950Z, Lee Hydraulische 
Miniaturkomponenten GmbH 
N-Hydroxysuccinimid (NHS) 56480, Sigma-Aldrich 
Phosphate buffered saline (PBS) P-3812, pH 7,4, Sigma-Aldrich 
PDMS Sylgard 184 Base+Curing agent KIT, Dow 
Corning 
Perchlorsäure FL/00077231, Geyer 
1-Methoxy-2-propyl-acetat (PGMEA) mr-Dev 600, R81510002000, micro resist 
technology 
pH 1/pH13-Standardlösungen 38740/38752, Sigma-Aldrich 
2-Propanol 5873-35, J.T. Baker 
Quarzblanks Industria Elettronica Varese, Italien 
SU-8 5/25/50 Micro-Chemicals 
Keramik-Wafer ADOS-90R, CoorsTek 




Thermofolie ThermofoilTM, Minco Corporation 
Tygon-Schläuche Saint-Gobain Performance Plastic 
Wasserstoffperoxid 5846-34, J.T. Baker 






Barrel Etcher 308 PC, STS (Surface Technology System) 
Frequenznormal Efratom FRT; Stabilität ca. 410-11/Monat 
Frequenzzähler PM6681, Philips 
Heizplatte Präzitherm, Harry Gestigkeit GmbH 
Lackschleuder CT 62, Carl Suss, Deutschland 
Mask Aligner EV 420, Electronic Vision Co. 
Messuhr Mitutoyo Messtechnik GmbH, 
Mikroskop Zeis, Axiotech und Stemi SV 11, Deutschland 
Oszilloskop HM1005, Hameg 
Schlauchpumpe ISM597A, Ismatec  
Spannungsquelle E3631A, Hewlett Packard 
Sprühprozessor Recipe, Fairchild, 
Sputteranlage LS 440 S, Ardenne Anlagentechnik GmgH 
Tastschnittgerät Dektak 8, Veeco 
UV-Lampe NU-8 KL, Benda, (254 und 366 nm) 
Vakuumkammer PC/PP 9,8 L, Steiner GmbH 
Ventile LHDA0531115H; Lee Hydraulische 
Miniaturkomponenten GmbH 
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